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Tato dizertační práce se věnuje analýze ultrazvukových (UZ) videosekvencí a to kon-
krétně dlouhodobému sledování krkavice v příčném řezu a měření jejích geometrických
parametrů. Je zde popsán návrh a implementace systému pro automatické sledování
artérie v sekvenci UZ snímků. Navržený systém využívá pro lokalizaci artérie detektor
typu Viola-Jones a Houghovu transformaci. V oblasti lokalizované artérie jsou deteko-
vány významné body, které jsou poté sledovány pomocí algoritmu pro výpočet optického
toku. Navržený systém obsahuje několik inovativních procesů, díky kterým je možné pro-
vádět přesné dlouhodobé kontinuální měření parametrů artérie v sekvenci UZ snímků
a výsledky tohoto měření ukládat. Následně byl formulován nový matematický model
pohybu arteriální stěny v příčném řezu, který zohledňuje vliv dýchání. Na základě tohoto
modelu bylo poté vytvořeno několik umělých sekvencí UZ snímků, které byly použity
pro vyhodnocení přesnosti, s jakou je navržené řešení schopno měřit požadované para-
metry. Vytvořené sekvence snímků je možné použít pro vyhodnocení přesnosti sledování
v dlouhých videosekvencích.
KLÍČOVÁ SLOVA
Krkavice, karotida, ultrazvukový obraz, sekvence ultrazvukových snímků, příčný řez, lo-
kalizace artérie, významný bod, detektor významných bodů, dlouhodobé sledování.
ABSTRACT
This doctoral thesis deals with the analysis of ultrasound (US) video sequences. It speci-
fically focuses on long-term tracking of the common carotid artery (CCA) in transversal
section and measurement of its geometric parameters in a sequence of US images. The
design and implementation of a system for automatic tracking of the artery is described
in this thesis. The proposed system utilizes Viola-Jones detector and Hough transform
to localize the artery in the image. Interest points are detected in the area of the artery
wall. These points are then tracked using optical flow. The proposed system comprises
a number of innovative methods which allow to perform accurate long-term measure-
ment of parameters of CCA and store the results. A novel mathematical model describing
the movement of CCA in transversal section during a cardiac cycle is defined afterwards
taking the influence of breathing into consideration. A number of artificial sequences of
US images based on this model have been created. These sequences were consequently
used to evaluate the accuracy of the proposed system in terms of measuring the para-
meters of CCA. The sequences are unique because of their length which makes them
suitable for evaluation of tracking accuracy even in long video sequences.
KEYWORDS
Common carotid artery, ultrasound image, ultrasound video sequence, transversal section,
artery localization, interest point, interest point detector, long-term tracking.
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ÚVOD
Lékařská sonografie je jednou z moderních zobrazovacích technik, která nachází
v poslední době stále větší uplatnění. Výhodou této zobrazovací metody je mimo
jiné její neinvazivní charakter, cenová dostupnost (v porovnání s jinými technikami
jako například počítačová tomografie (Computed Tomography – CT)) či relativně
jednoduchá přemístitelnost lékařského sonografu. Naopak mezi její nevýhody patří
malý kontrast, nízké rozlišení pořízených snímků a značný obsah šumu.
Lékařská sonografie je založena na ultrazvukovém vlnění, které je generováno pie-
zoelektrickým krystalem zabudovaným do sonografické sondy. Toto vlnění prochází
tělem pacienta. Na rozhraní tkání s různou akustickou impedancí dochází k odrazu
ultrazvukového vlnění, které sonda zachytí a předá ke zpracování sonografu, který
na základě odražených vln zobrazí patřičný výstup. [49] V praxi se pro různá vyšet-
ření používají různé módy zobrazení. Nejjednodušším z nich je A-mód (amplitude
mode), jehož výstupem je zobrazení amplitud odražených vln generovaných jedi-
ným měničem v jejich závislosti na hloubce. Výstupem B-mód (brightness mode)
zobrazení je šedotónový obraz, který vzniká nejčastěji za použití soustavy měničů,
které současně snímají určitou rovinu pacientova těla. Pokud zaznamenáme několik
po sobě jdoucích snímků v A-módu nebo B-módu, pak se jedná o zobrazení nazý-
vané jako M-mód (motion mode). Za zmínku stojí také dopplerovská ultrasonografie,
která využívá Dopplerova jevu (nejčastěji) k měření a vizualizaci průtoku krve.
Mnohá diagnostická vyšetření se provádí v dynamických videosekvencích, kdy
je sledován pohyb určitého vnitřního orgánu. Příkladem může být sledování po-
hybu srdeční komory, pohybu krkavice, vyprazdňování močového měchýře, žaludku
a veškeré další dynamické děje, které lze analyzovat pomocí ultrazvuku. V záznamu
pohybu krkavice v průběhu srdečního cyklu je možné analyzovat výchylku její stěny,
na základě které lze určit elasticitu tkáně [52]. Známe-li výchylku arteriální stěny,
můžeme z ní vypočítat parametry, které se často používají při určování rizika kardi-
ovaskulárního onemocnění. Jedním z těchto parametrů je arteriální tuhost (arterial
stiffness), jejíž vysoké hodnoty jsou spojovány s vyšším rizikem akutního kardio-
vaskulárního onemocnění [28]. Arteriální tuhost bývá vyjadřována pomocí tzv. stla-
čitelnosti (compressibility) [42] (někdy také nazývána jako poddajnost – compliance
či roztažnost – distensibility) či pomocí rychlosti pulzní vlny (Pulse Wave Velocity –
PWV) [74].
Některá kardiovaskulární onemocnění mají svůj původ v jevu zvaném atero-
skleróza. Ateroskleróza je komplexní patologický proces, který spočívá v ukládání
tukového materiálu a cholesterolu v podobě plaku uvnitř lumen středních a vel-
kých tepen (artérií). Uložený plak způsobuje zúžení cév a jejich nepravidelný tvar,
což má za následek nižší poddajnost cév a tím i ztížené proudění krve. V průběhu
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času může plak prasknout v důsledku čehož se vytvoří sraženina a dojde ke snížení
průchodnosti cévy (nebo k jejímu úplnému uzavření). Takto vzniká akutní infarkt
myokardu (v cévách zásobujících srdce) nebo cévní mozková příhoda (v cévách v ob-
lasti mozku). [71]
Podle údajů světové zdravotnické organizace (World Health Organization –WHO)
byla kardiovaskulární onemocnění (cardiovascular disease – CVD) v roce 2012 zod-
povědná za 31% všech úmrtí. Konkrétně zemřelo v roce 2012 7,3 milionů lidí v dů-
sledku infarktu myokardu a 6,6 milionu lidí v důsledku cévní mozkové příhody. [25]
V současné době existuje velké procento lidí s vysokým rizikem kardiovaskulár-
ního onemocnění, kteří nejsou diagnostikováni. V době, kdy je pak diagnóza pro-
vedena, je onemocnění v pokročilém stadiu, tito lidé mají již rozvinuté příznaky
onemocnění a musí být přijati do nákladné lékařské péče s ischemickou chorobou
srdeční, akutním infarktem myokardu či cévní mozkovou příhodou. [71]
Počet lidí s kardiovaskulárním onemocněním stále roste zejména proto, že se za-
tím nedaří eliminovat rizikové faktory, které se podílí na vzniku tohoto onemocnění.
Za poslední dvě desítky let došlo v zemích s vysokými příjmy k poklesu počtu úmrtí
v důsledku kardiovaskulárních onemocnění, avšak v zemích s nízkými a středními
příjmy počet úmrtí vzrostl [71], což lze vysvětlit kvalitní a dostupnou lékařskou
péčí v zemích s vysokými příjmy.
Jedním z nástrojů, který lze použít pro včasnou detekci kardiovaskulárního one-
mocnění, je klinické vyšetření arteria carotis communis (česky krkavice nebo ka-
rotida, anglicky common carotid artery – CCA) pomocí ultrazvukového zobrazení
v B-módu. Podle toho, jak natočíme při snímání sondu, je možné artérii vizualizovat
v příčném řezu (transversal scan), kdy se artérie ve snímku zobrazí jako kružnice
nebo mírně zploštělá elipsa, nebo v podélném řezu (longitudinal scan), kdy jsou
stěny artérie zobrazeny přibližně jako dvě přímky. Pro měření arteriální tuhosti je
vhodnější zobrazení v příčném řezu, neboť zde lze lépe určit parametry nutné pro
výpočet stlačitelnosti. Toto měření lze částečně zautomatizovat s využitím metod
z oblasti zpracování obrazů, čemuž se věnuje právě tato práce, která se zabývá ana-
lýzou pohybu artérie v sekvenci 2D ultrazvukových (UZ) snímků artérie v příčném
řezu snímaných v B-módu. Konkrétně se budeme zabývat kontinuální interaktivní
analýzou videosekvencí. Pojmem interaktivní máme na mysli, že jednotlivé snímky
jsou zpracovávány v reálném čase a výsledky měření je možné zobrazovat okamžitě
v průběhu vyšetření. Kontinuální analýza pak spočívá ve zpracování sekvence obsa-
hující jediné (libovolně dlouhé) vyšetření artérie. Bude-li dále v práci použit pojem
dlouhodobá analýza/dlouhodobé měření, rozumíme tím pro účely této práce analýzu
videosekvencí o délce třicet vteřin a více. Měření parametrů není omezeno pouze na
karotidu, ale bylo by jej možné použít pro měření parametrů jakékoli jiné tepny v lid-
ském těle. Avšak karotida je pro vyšetření upřednostňována z důvodu její snadné
13
přístupnosti. V následujícím textu budou tedy označení karotida (či krkavice) a ar-
térie (či tepna) používány záměně.
Motivace pro kontinuální interaktivní analýzu videosekvencí v reálném čase plyne
ze samotného postupu při vyšetření. Vyšetřující lékař nejprve musí nalézt vhodnou
polohu sondy tak, aby se ve výsledném zobrazení nacházela celá artérie. Dále je
v některých případech nutné upravit nastavení UZ stanice tak, aby bylo výsledné
zobrazení dostatečně kontrastní. Dalším důvodem, proč je vhodné se zabývat inter-
aktivní a kontinuální analýzou sekvencí v reálném čase je fakt, že jednotlivé srdeční
cykly nemusejí být stejné. Průběh měřených parametrů tak může záviset na aktu-
álním stavu pacienta: na tom zda je v klidu nebo po fyzické námaze, zda dýchá
(případně jak hluboce) apod. Komplikací při vyšetření může být i zdánlivě banální
polknutí, které se však ve výsledném zobrazení projeví velmi výrazným pohybem
tkáně v okolí artérie i pohybem artérie samotné.
Kromě výše naznačeného praktického využití je motivací také fakt, že (zejména
dlouhodobá) analýza videosekvencí UZ snímků je zatím oblast málo popsaná a pro-
blém spolehlivého a přesného měření v takovýchto sekvencích není zatím uspokojivě
vyřešen.
V této práci je řešena úloha vyšetření dynamických vlastností karotidy, konkrétně
měření změny jejího poloměru během srdečního cyklu, které se používá zejména při
výpočtu poddajnosti (compliance, viz výše). Pro tento účel je nutné odečíst hod-
noty poloměru karotidy v době systoly a v době diastoly, což nelze ručně spolehlivě
provést během měření, neboť pohyb arteriální stěny je poměrně rychlý. Spolehlivé
ruční měření je tedy možné provést až ve snímcích, které pro tento účel uložíme (tj.
měření se provádí dodatečně na uložených datech). Konkrétní hodnoty analyzova-
ných parametrů se odečítají v režimu měření, kdy operátor vybere ručně vhodné
body na arteriální stěně a UZ stanice na základě aktuálního nastavení vypočte pří-
slušné hodnoty poloměru artérie. Označování bodů je poměrně zdlouhavé a může
být i nepřesné vzhledem k tomu, že se pro posun kurzoru v UZ snímku používá
velmi těžkopádné polohovací zařízení.
Automatická metoda pro interaktivní kontinuální měření parametrů artérie umožní
tyto parametry vyhodnotit přímo během vyšetření bez nutnosti záznamu snímků.
Navíc je možné zaznamenat pouze změřené hodnoty, což je výrazně méně paměťově
náročné. Výsledky je možné zobrazit v podobě grafu pro mnoho srdečních cyklů
a jednorozměrné závislosti dále zpracovávat, tedy stanovovat parametry související
s 1D křivkou srdečního cyklu. Měřené hodnoty taková metoda samozřejmě umožní
zobrazovat i v průběhu vyšetření, takže vyšetřující lékař může ihned vyhodnocovat
automaticky stanovené parametry.
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1 SOUČASNÝ STAV POZNÁNÍ
První část této kapitoly je věnována popisu základních vlastností UZ snímků, které
jsou následně zohledněny při návrhu vlastního řešení. Další části této kapitoly se
věnují problematice sledování artérie v sekvenci UZ snímků, což je úloha, která se
skládá ze dvou základních kroků. Nejprve je nutné artérii v UZ snímku nalézt a poté
ji pomocí vhodné metody sledovat. V kapitolách 1.2 a 1.3 jsou popsány metody, které
byly v minulosti pro tyto účely vyvinuty. Pro nalezení bodů vhodných ke sledování
se běžně používají algoritmy označované jako detektory významných bodů, jejichž
popis je uveden v kapitole 1.4. Dále je část této kapitoly věnována současnému stavu
v oblasti modelování pohybu arteriální stěny. Poslední část této kapitoly se stručně
věnuje softwarovému simulování UZ snímků. Na poslední dvě zmíněné části poté
navážeme v kapitole 3.3 věnované tvorbě syntetických vzorových sekvencí použitých
pro vyhodnocení přesnosti sledování.
Pro účely této práce zavedeme následující značení funkce intenzity jasu 𝐼 : R2 →
R. Konkrétní hodnota této funkce v bodě na souřadnicích x = (𝑥, 𝑦)⊤ bude značena
𝐼(x). První (parciální) derivaci této funkce ve směru 𝑎 budeme dále označovat 𝐼𝑎(x)
a její druhou derivaci ve stejném směru 𝐼𝑎𝑎(x). Derivace funkce 𝐼(x) nejprve ve
směru 𝑎 a poté 𝑏 bude značena 𝐼𝑎𝑏(x).
1.1 Základní vlastnosti UZ snímků
Vzhledem k fyzikální podstatě zobrazovacího systému je informace v UZ snímcích re-
prezentována pomocí specifických útvarů (anglicky označované termínem „speckle“),
tedy obrazových zrn. Textura obrazce, který je výstupem sonografu, neodpovídá
přímo struktuře zobrazované tkáně nebo orgánu, ale jasový obrazec tvořený speci-
fickými zrny odpovídá jejich echogenitě [23]. Echogenita určuje to, jak se bude tkáň
jevit ve výsledném UZ snímku. „Tkáně nebo orgány, ve kterých dochází k mnoha
impedančním změnám, produkují mnoho ech a v obraze jsou proto hyperechogenní
= světlé. Orgány s malým množstvím impedančních změn se naopak jeví hypoecho-
genní = tmavé. Homogenní tekutiny bez impedančních změn jsou anechogenní =
černé.“ [49]
Obrazová zrna ve výsledném UZ snímku vznikají odrazem UZ vlnění od mnoha
drobných rozhraní uvnitř tkáně, která vytvářejí tzv. scatterery [113] (česky se pou-
žívá termín bodový odražeč, který bude používán i v této práci). Pro UZ snímky je
typický tzv. speckle šum, který vzniká interferencí odraženého ultrazvukového vlnění
na apertuře UZ sondy [32]. Bodové odražeče mají menší velikost než je prostorové
rozlišení UZ sondy [23] a proto je přijatý signál v konkrétní rozlišovací buňce dán
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kombinací signálů odražených od jednotlivých bodových odražečů.
Odražené signály se sčítají koherentně podle fáze odražené vlny buď konstruk-
tivně, nebo destruktivně. Speckle šum je tedy výsledkem konstruktivní a destruk-
tivní interference, což se ve výsledném obraze projeví jako světlé a tmavé tečky [32].
Speckle šum bývá matematicky popisován jako multiplikativní rušení signálu [99]
𝐼(x) = 𝑂(x) · 𝑢(x), (1.1)
kde 𝐼(x) je výsledný zašuměný obraz, který v sobě obsahuje šum 𝑢(x) se střední
hodnotou 𝑢 a rozptylem 𝜎2u, a 𝑂(x) je echogenita vyšetřovaného regionu.
1.2 Lokalizace artérie v UZ snímku
Detekce artérie v UZ snímku je aktuálním tématem, o čemž svědčí velké množství
studií, které byly na na toto téma za několik posledních let publikovány.
Abychom byli schopni artérii v UZ snímku rozpoznat, je vhodné popsat, jak je
v UZ snímku vyobrazena. Vnitřní část artérie se nazývá lumen a je anechogenní (tj.
v UZ obrazech černá či velmi tmavá). Stěna artérie je naopak hyperechogenní (v UZ
obrazech světlá). V příčném řezu se stěna artérie jeví jako kruhovitý či eliptický
útvar, v podélném řezu naopak jako dvě rovnoběžné linie. To samozřejmě znamená,
že algoritmy pro lokalizaci artérie se od sebe liší podle toho, zda mají pracovat se
snímky v příčném nebo podélném řezu. V případě analýzy snímků v podélném řezu
může být cílem zpracování obrazu například měření tloušťky komplexu vrstev in-
tima a media (Intima Media Thickness – IMT) [53, 5]. Vzhledem k tomu, že se tato
práce soustředí na analýzu videosekvencí zachycujících artérii v příčném řezu, budou
v dalším textu popsány pouze metody vhodné pro toto zobrazení. Čtenář, zajíma-
jící se o problematiku lokalizace artérie v podélném řezu, nalezne známé metody
přehledně popsané v [53].
Abolmaesumi et al. [1] pracují s kruhovitým tvarem artérie a pro detekci stěny
artérie používají algoritmus typu Star [33]. Ten pracuje tak, že z počátečního bodu
uvnitř lumen artérie vyšle paprsky do různých směrů a s rostoucí vzdáleností od
počátečního bodu vyhodnocuje tzv. hraniční funkci (edge detection function). Body
s nejvyšší hodnotou této funkce jsou vybrány jako kandidátní body. Vzdálenosti
těchto bodů od počátečního bodu jsou považovány za jednotlivá měření a pomocí
Kalmanova filtru se hledá výsledný poloměr. Střed artérie je poté určen jako těžiště
objektu vytyčeného hraničními body. Tento algoritmus pracuje dobře i v případě
výpadků (echo dropout) a stínových artefaktů [44]. Nevýhodou tohoto algoritmu je
fakt, že počáteční bod musí zvolit ručně operátor.
Guerrero et al. [44] použili stejný algoritmus, ale navrhli použití eliptického mo-
delu místo kružnice a rozšířili popis stavu Kalmanova filtru o další parametr tak, aby
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bylo možné použít pro popis artérie elipsu. Použitím eliptického modelu je možné
popsat například i silně stlačené žíly. Nevýhodou tohoto algoritmu je opět nutnost
zvolit počáteční bod ručně.
Wang et al. [98] navrhli algoritmus označovaný jako spokes ellipse. Tento al-
goritmus pracuje podobně jako algoritmus typu Star. Stěna artérie je určena na
základě analýzy jasu v bodech o různých vzdálenostech na čarách vyslaných z počá-
tečního bodu. Překročí-li délka některé čáry nastavený práh, je tato čára odstraněna.
Zbývajícími koncovými body čar je metodou nejmenších čtverců proložena elipsa.
Počáteční bod algoritmu může být zadán ručně, ale je možné použít i jednu ze dvou
automatických metod. První z nich používá barevně kódovanou dopplerovskou so-
nografii pro hrubou lokalizaci artérie. Druhá metoda rozmístí ve zkoumaném obraze
počáteční body (vzdálené 10 pixelů od sebe) a poté nechá proběhnout výše popsaný
algoritmus a následně odstraní všechny elipsy u nichž byla chyba proložení vyšší než
nastavená hodnota.
Liu et al. [61] navrhli plně automatický algoritmus pro detekci artérie v příčném
řezu. Jejich algoritmus je založen na technice známé jako template matching (hledání
shody se vzorem). Tato technika spočívá v prohledávání celého snímku a porovnávání
právě zpracovaného podokna s definovaným vzorem. Artérie je lokalizována v místě,
kde byl rozdíl mezi vzorem a podoknem nejmenší. Vzor byl vytvořen tak, že autoři
vzali 100 snímků artérie, ručně je ořízli, upravili jejich velikost a posunuli je tak, aby
artérie byla právě uprostřed snímku. Poté vypočítali hodnoty jednotlivých pixelů ve
vzorovém snímku jako průměrnou hodnotu všech pixelů na dané pozici ve snímcích
z předchozího kroku.
Thangavel et al. [93] využívají pro detekci algoritmus, který po inicializaci počá-
tečního bodu uvnitř lumen artérie nalezne bloky na rozhraní lumen a stěny artérie
na základě analýzy gradientu. Tyto bloky jsou umístěny v definované vzdálenosti
pod úhly 0°, 90°, 180° a 270°. O tom, jakým způsobem je zvolen počáteční bod, se
autoři nezmiňují.
1.2.1 Detektor Viola-Jones
Pro detekci objektů v obraze je s oblibou používán detektor popsaný P.Violou
a M. Jonesem v [97]. Mezi hlavní výhody tohoto detektoru patří zejména rychlost
(což umožňuje použití v aplikacích pracujících v reálném čase) a vysoká úspěšnost
detekce. O vhodnosti použití tohoto algoritmu pro detekci artérie v UZ snímku je
možné se přesvědčit například v [81, 6, 68].
Detektor je nejprve nutné natrénovat na základě množiny negativních a pozitiv-
ních vzorů. Pro trénování se používá metoda AdaBoost, která vytváří z jednoduchých
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klasifikátorů kaskádu, kde každý stupeň kaskády je silný monolitický nelineární kla-
sifikátor.
Na začátku detekce je načtena klasifikační kaskáda a vstupní UZ snímek. Sa-
motná detekce pak probíhá následujícím způsobem:
• celým snímkem je postupně posouváno detekční okno a na každé podokno
obrazu definované detekčním oknem je aplikovaná kaskáda klasifikátorů,
• pokud podokno projde celou kaskádou klasifikátorů, souřadnice tohoto podokna
jsou přidány do seznamu detekovaných objektů,
• pokud některý klasifikátor v kaskádě zjistí, že aktuální podokno neobsahuje
hledaný vzor, není toto podokno zpracováváno dalšími stupni kaskády a de-
tekční okno se posouvá na další pozici.
Tento proces je opakován dokud není prohledán celý obraz. Poté je detekční okno
zvětšeno a celý proces hledání se opakuje dokud není velikost detekčního okna větší
nebo rovna velikosti prohledávaného obrazu. Výsledkem tohoto procesu je seznam
souřadnic obsahující hledané objekty (zde artérii), který ale musí být dále zpracován,
aby se odstranily vícenásobné detekce. Tento krok spočívá ve sloučení překrývají-
cích se podoken tak, že nakonec obdržíme ideálně jediné podokno, které s největší
pravděpodobností obsahuje hledanou artérie.
1.2.2 Využití Houghovy transformace
Pro nalezení kružnice v obraze je možné využít Houghovu transformaci [26]. Kružnici
je možné pro tento účel matematicky popsat pomocí rovnice
(𝑥− 𝑎)2 + (𝑦 − 𝑏)2 = 𝑟2, (1.2)
kde 𝑎, 𝑏 jsou souřadnice středu a 𝑟 značí poloměr kružnice. Houghova transformace
pro nalezení artérie v příčném řezu byla popsána například v [41] a [79]. V následu-
jícím textu bude popsáno, jakým způsobem postupovali autoři v [41].
Autoři před samotnou aplikací Houghovy transformace provádí ještě několik
kroků, které mají za účel odstranit šum, zvýšit odolnost algoritmu vůči změnám
jasu a zviditelnit artérii v obraze.
Vysokofrekvenční šum je odstraněn pomocí gaussovského rozostření s jádrem
o velkosti 7 × 7 pixelů a 𝜎𝑥 = 𝜎𝑦 = 1. Poté je aplikována operace morfologického
uzavření se strukturním elementem ve tvaru disku s poloměrem 30 pixelů. Operace
morfologického uzavření spočívá v aplikaci dilatace a poté eroze s výše uvedeným
strukturním elementem na zpracovávaný snímek.
V dalším kroku je snímek prahován. Hodnota prahu je nastavena na hodnotu
odpovídající 15% šířky histogramu. Dále je na snímek aplikován Sobelův gradientní
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operátor za účelem nalezení hran. Teprve v takto upraveném snímku jsou hledány
kružnice pomocí Houghovy transformace.
Houghova transformace převádí obraz do 𝑛-rozměrného prostoru parametrů (v pří-
padě detekce kružnice je 𝑛 = 3), který odpovídá 𝑛-rozměrnému akumulátorovému
prostoru. Pro každý pixel reprezentující hranu se pak zkoumá, zda leží na kružnici
vyhovující zadaným parametrům (například že poloměr kružnice leží v intervalu
⟨𝑟min; 𝑟max⟩) a pokud ano, je příslušný prvek akumulátorového prostoru inkremento-
ván o jedna. Výsledkem tohoto postupu je velké množství nalezených kružnic. Jako
kružnice reprezentující lumen artérie je poté vybrána ta kružnice, jejíž hodnota
v akumulátorovém prostoru byla nejvyšší.
1.2.3 Přesné určení poloměru
Kružnice s nejvyšší hodnotou v akumulátorovém prostoru nemusí být vždy tím,
který odpovídá hledané artérii. Často se stává, že střed artérie je pomocí Houghovy
transformace nalezen poměrně přesně, ale z důvodu přítomnosti šumu, či plaku je
nesprávně určen poloměr artérie.
Pro detekci hranice artérie v UZ snímku existuje několik algoritmů [45]. Jeden
z nich použil Říha a Beneš v [79]. Algoritmus hledá v UZ snímku poloměr artérie
na základě analýzy středních hodnot jasu v kruhové oblasti o různém poloměru.
Algoritmus analyzuje střední hodnoty jasu oblastí, které mají tvar mezikruží se
středem v místě určeném pomocí Houghovy transformace a o šířce 1 pixel. Oba
poloměry výše zmíněného mezikruží se postupně zvětšují od definovaného minima
do definovaného maxima. Vyneseme-li průměrnou hodnotu jasu zkoumané oblasti 𝑖
do grafu jako funkci menšího z obou poloměrů 𝑟 této oblasti, lze poloměr artérie 𝑟a








Jinými slovy stěna artérie leží v místě, kde dojde k největšímu nárůstu průměr-
ného jasu (tedy v místě nejvyššího gradientu). Poloměr 𝑟a z tohoto kroku je pak
finálním a přesným výsledkem, tedy hledaným poloměrem artérie.
Tento algoritmus potřebuje pro správnou funkci správně nastavený rozsah polo-
měrů, které mají být zkoumány, což je popsáno v [79].
1.3 Sledování artérie ve videosekvenci
Máme-li k dispozici videosekvenci, můžeme v ní analyzovat pohyb objektu(ů) a roz-
šířit tak zpracování obrazu o časovou souřadnici. Funkce 𝐼(x), která byla původně
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funkcí dvou proměnných (souřadnic 𝑥, 𝑦) se stane závislou na čase 𝑡, v dalším textu
tedy budeme pracovat s funkcí 𝐼(x, 𝑡). Ke zjištění, kam se pohnuly jednotlivé body
obrazu, můžeme využít pohybové pole, což je soubor vektorů rychlosti v = (𝑢, 𝑣)
všech bodů obrazu v obrazové rovině. Pro určení složek vektoru vmůžeme s výhodou
využít analýzu optického toku.
Pohyb v UZ snímku je způsoben dvěma základními faktory: pohybem objektů
uvnitř snímku a pohybem UZ sondy. V případě videosekvence UZ snímků zachycující
artérii v příčném řezu je možné sledovat pohyb arteriální stěny a měřit její parametry,
například poloměr [82, 80].
Pro sledování artérie (ať už v příčném nebo podélném řezu) byla navržena celá
řada metod. Většina z nich pracuje s malou oblastí zájmu (ROI – Region Of Interest),
která je umístěna do místa s jasně patrným jasovým vzorem. Tato oblast zájmu je
pak sledována v průběhu celé videosekvence.
Existují však i metody, které pracují na zcela jiném principu. Za všechny zmiňme
dvě metody: první z nich navrhl Azar et al., druhou Liu et al. Azar et al. se ve své
studii [3] zabývají sledováním artérie v podélném řezu. Jejich algoritmus používá
samoorganizující se neuronovou síť nazývanou growing neural gas (GNG). Metoda
navržená Liu et al. v [61] velmi zjednodušeně spočívá v hledání vzorového jedno-
rozměrného intenzitního profilu. Podobně jako byl vytvořen vzorový 2D obraz (viz
kapitola 1.2), vytvořili autoři i vzorový intenzitní profil zprůměrováním profilů s po-
čátkem ve středu vzorového 2D obrazu. Během sledování je nutné provést stejný
postup (tj. průměrování intenzitních profilů) pro každý snímek sekvence. Počáteční
bod pro výpočet intenzitních profilů je stanoven na základě předchozího snímku.
Golemati et al. [39] ve své studii používají algoritmus porovnávání bloků (block
matching). Algoritmus typu block matching spočívá v hledání bloku, který je na
základě zvoleného kritéria nejvíce podobný referenčnímu bloku (z prvního snímku).
Hledání probíhá v určitém vyhledávacím okně v okolí referenčního bloku. Velikost
bloku stejně jako velikost vyhledávacího okna jsou nastavitelné parametry, které vel-
kou měrou ovlivňují výkonnost algoritmu. Malá velikost vyhledávacího okna zvyšuje
riziko nenalezení shodného bloku pro rychle se pohybující blok. Naopak větší velikost
zvyšuje značně výpočetní náročnost algoritmu. Podobně ovlivňuje výpočetní nároč-
nost i velikost referenčního bloku. Dalším faktorem, který ovlivňuje výkon algoritmu
je zvolené měřítko podobnosti bloků. Algoritmus porovnávání bloků předpokládá,
že jas pixelů v referenčním bloku se vlivem pohybu nemění (nebo se mění jen málo),
což platí v případě dostatečně vysoké snímkové frekvence. Golemati et al. v [39]
navrhli použití referenčního bloku o velikosti 3,2× 2,5mm a korelačního koeficientu
jako měřítka podobnosti.
Shodný algoritmus použili také Thangavel et al. v [93]. V tomto případě autoři
použili jako měřítko podobnosti bloků normalizovanou křížovou korelaci (Normalized
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Cross Correlation – NCC). Velikost referenčního bloku používaná v této studii byla
2,5× 2,5mm.
Gastounioti et al. [36] ve své studii používají algoritmus porovnávání bloků
v kombinaci s Kalmanovým filtrem. Jako měřítko podobnosti byl použit korelační
koeficient, velikost referenčního bloku byla zvolena jako 25×17 pixelů a vyhledávací
okno mělo velikost 10× 10 pixelů. Autoři navrhli úpravu referenčního bloku pomocí
Kalmanova filtru podle toho, jak se liší blok s nejlepší mírou shody.
V jiné studii [38] Gastounioti et al. navrhli použití diferenciální metody pro vý-
počet optického toku. Princip diferenciálních metod bude popsán podrobněji v další
kapitole, zde se omezíme pouze na velice stručný popis blokové funkce algoritmů.
Diferenciální metody pro výpočet optického toku odhadují rychlost pohybu jasového
bodu na základě pixelů v jeho okolí s tím, že se předpokládá, že body v určitém ma-
lém okolí mají shodnou rychlost. Tento předpoklad nemusí být vždy splněn a proto
byly navrženy metody [31], pomocí kterých je možné popsat rychlost v okolí bodu
několika parametry, což umožňuje popsat okolí bodu i poté, co je podrobeno afinní
transformaci. Gastounioti et al. rozšířili tuto metodu o analýzu obrazu v různých
měřítkách (multiscale image analysis) s využitím diskrétní vlnkové transformace
(DWT).
Cinthio et al. [11, 12] algoritmus porovnávání bloků mírně upravili a nazvali jej
echo tracking. Referenční i porovnávaný blok je nejprve interpolován činitelem 10.
Uprostřed interpolovaného bloku je poté vymezeno jádro, které je podrobeno dvou-
rozměrné křížové korelaci. Nejpodobnější blok je pak v porovnávaném bloku hledán
jako maximální hodnota, které nabývá vypočtený korelační koeficient. Velikost re-
ferenčního bloku byla zvolena jako 0,7 × 0,7 mm a vyhledávací okno mělo velikost
0,1× 0,1 mm (2× 2 pixely). Volbou malých velikostí bloků, a také díky interpolaci,
bylo docíleno vysoké přesnosti sledování zvoleného bloku.
Golemati et al. v [40] porovnali různé algoritmy pro analýzu pohybu v UZ sním-
cích. Konkrétně byly porovnány tyto metody: optický tok dle Horna a Shuncka [50],
optický tok dle Lucase Kanadeho s metodou váhovaných nejmenších čtverců, block
matching a již dříve zmíněnou diferenciální metodu, která umožňuje zahrnout i de-
formaci sledovaného bloku (tato metoda je v jejich práci označena affine block motion
model (ABMM)). Nejlepších výsledků dosáhla metoda výpočtu optického toku dle
Lucase a Kanadeho [64], a proto bude dále podrobně popsána.
1.3.1 Metoda výpočtu optického toku dle Lucase a Kana-
deho
Jedná se o diferenciální metodu výpočtu optického toku založenou na prostorových
a časových parciálních derivacích. Postupem uvedeným v [50] dostaneme základní
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rovnici optického toku
𝐼𝑥(x, 𝑡)𝑢 + 𝐼𝑦(x, 𝑡)𝑣 = −𝐼𝑡(x, 𝑡), (1.4)
kde 𝐼𝑥(x, 𝑡) a 𝐼𝑦(x, 𝑡) značí parciální derivace jasové funkce ve směru 𝑥 a 𝑦 a 𝐼𝑡(x, 𝑡)
označuje parciální derivaci podle času. Je zřejmé, že se jedná o rovnici o dvou ne-
známých (prvky 𝑢 a 𝑣), kterou bez zavedení dalších podmínek není možné vyřešit.
Tento jev je znám jako aperturový problém, který spočívá v nemožnosti měření
složky pohybu kolmé k jasovému gradientu [50].
Abychom mohli rovnici 1.4 vyřešit předpokládáme, že jednotlivé prvky vektoru
pohybu 𝑢 a 𝑣 jsou v malém okně konstantní (velikost okna musí být větší než jedna).
Pro případ, kdy použijeme okno o velikosti 𝑛 = 3 × 3 pixely, pak dostaneme devět
rovnic o dvou neznámých. Tuto přeurčenou soustavu rovnic lze vyřešit metodou
nejmenších čtverců, kdy se snažíme minimalizovat výraz
𝑛∑︁
𝑖=1
(𝐼𝑥(p𝑖, 𝑡)𝑢 + 𝐼𝑦(p𝑖, 𝑡)𝑣 + 𝐼𝑡(p𝑖, 𝑡))2 , (1.5)
kde p𝑖 značí 𝑖-tý bod ve výše zmíněném okolí.




⎡⎣ ∑︀𝑛𝑖=1 𝐼𝑥(p𝑖, 𝑡)2 ∑︀𝑛𝑖=1 𝐼𝑥(p𝑖, 𝑡)𝐼𝑦(p𝑖, 𝑡)∑︀𝑛






𝑖=1 𝐼𝑥(p𝑖, 𝑡)𝐼𝑡(p𝑖, 𝑡)
−∑︀𝑛𝑖=1 𝐼𝑦(p𝑖, 𝑡)𝐼𝑡(p𝑖, 𝑡)
⎤⎥⎦
(1.6)
Tímto způsobem tedy vypočteme pohybový vektor v pro konkrétní bod(y) v ob-
raze. Často jsou tyto body vybrány na základě algoritmu pro detekci významných
bodů, jimž se podrobně věnuje kapitola 1.4. Existují i metody, které vypočtou
tzv. „husté“ pohybové pole (tj. určí vektor pohybu pro každý pixel zdrojového ob-
razu) [50, 30], avšak pro účely této práce je dostatečné vypočítat, kam se posunou
body, které jsou detekovány po obvodu artérie. Další výhodou této techniky je její
rychlost (v porovnání s technikami, které počítají husté pole) a odolnost vůči šumu.
1.3.2 Dlouhodobé sledování
Většina algoritmů pro sledování bodů (či objektů) funguje velice dobře v případě
krátkých videosekvencí. Ovšem v případě dlouhodobého kontinuálního sledování
významných bodů dochází k jevu, který je anglicky označován jako feature drift
(„odplouvání“ významných bodů) [7, 100]. Výsledkem tohoto jevu je, že se sledované
body vlivem malých chyb v odhadu jejich nové pozice, posouvají dál od sledovaného
objektu (tzv. „odplouvají“). Tento jev je názorně ilustrován na obrázku 1.1, kde
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v levé části jsou vyznačeny body vybrané pro sledování na začátku procesu měření
a v pravé části je pak zobrazeno, jak se tyto body posunuly vlivem driftu, když byly
sledovány pomocí Lucas-Kanadeho metody ve videosekvenci o délce 50 vteřin.
(a) Rozmístění bodů na začátku mě-
ření
(b) Rozmístění bodů na konci mě-
ření
Obr. 1.1: Ukázka jevu feature drift
V případě, že sledované body používáme pro měření parametrů určitého ob-
jektu (zde například poloměru artérie), dochází postupně k nežádoucímu zkreslení
výsledků, až po jejich úplné znehodnocení.
Zinsser et al. [100] považují za zdroj chyb způsobující odplouvání tyto důvody:
• šum v obraze,
• geometrické deformace,
• změny jasu,
• vzorkovací artefakty snímače.
Díky těmto důvodům nebude nově odhadnutá pozice sledovaného bodu nikdy
zcela přesná a postupným kumulováním těchto chyb dojde k tomu, že se pozice
sledovaného bodu vychýlí od správné pozice.
V této studii Zinsser et al. navrhují použití odhadu pohybu mezi dvěma po sobě
jdoucími snímky a tento výsledek zkombinovat s výsledkem odhadu afinního pohybu
mezi počátečním a aktuálním snímkem [100]. Podobný způsob je navržen také v [7].
Nickels a Hutchinson [76] navrhli úpravu algoritmů založených na součtu čtverců
rozdílu (Sum of Squared Differences – SSD) (například Harrisův detektor, detektor
typu Good features to track ) tak, aby výsledkem sledování kromě nové pozice byla
i nejistota (uncertainty), s jakou byla tato pozice určena. Toto měřítko poskytuje
informaci o tom, s jakou spolehlivostí si vybrané dva bloky odpovídají. Tato infor-
mace může být využita v dalších krocích algoritmu pro sledování, kdy nespolehlivě
určené body budou vyřazeny z množiny sledovaných bodů.
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Myung et al. se v [51] omezují pouze na konstatování, že v případě dlouhodobého
sledování je nutné provádět aktualizaci referenčního bloku (template update) tak,
aby se do něj promítly případné změny způsobené změnou úhlu pohledu či změnou
osvětlení.
Kromě obecných důvodů pro vznik jevu feature drift popsaných výše, lze v pří-
padě UZ snímků identifikovat další jev způsobující odplouvání významných bodů,
který je pro toto zobrazení specifický. Během záznamu videosekvence může v obraze
dojít k drobnému pohybu (tzv. „mikropohybu“). Mikropohyb vzniká v důsledku
velmi malého pohybu UZ sondy nebo v důsledku (malých) pohybů tkání a/nebo
orgánů. Může být zapřičiněn tím, že operátor nedrží sondu zcela nehybně, ale může
s ní mírně třást. Podobně může docházet k tomu, že pacient nevydrží během vyšet-
ření ležet zcela nehybně, což může mít opět vliv na aktuálně snímaný řez. Dalším
zdrojem mikropohybu může být dýchání případně polykání, žvýkání a podobně. Ve
zcela konkrétním případě, kdy je snímána karotida v příčném řezu může být zdrojem
mikropohybu i pohyb arteriální stěny v longitudinálním směru (tj. ve směru podél
karotidy).
Díky těmto faktorům se mírně pozmění aktuálně zobrazovaný řez a může dojít
k tomu, že některé bodové odražeče nebudou v novém snímku zobrazeny. V důsledku
mikropohybu sice nedochází k výrazné změně UZ obrazu, ale vzhledem k tomu,
s jak malými oblastmi zájmu se v případě UZ snímků pracuje, může mít změna, byť
v jediném pixelu, poměrně zásadní význam.
Globální pohyb
Kromě mikropohybu může v obraze během vyšetření dojít k mnohem výraznějšímu
(globálnímu) pohybu. Ten může být způsoben jak výrazným posunem UZ sondy
(případně jejím natočením), tak pohybem tkání či orgánů. Pohyb orgánů je spojen
s jejich činností a většinou platí, že u živého a zdravého pacienta nelze zaznamenat
orgány v klidu. Rozsah a povaha tohoto pohybu se liší v závislosti na vyšetřovaném
místě. V případě vyšetření krkavice lze zaznamenat pohyb způsobený polykáním,
dýcháním či pulzací arteriální stěny. Vliv dýchání a pulzace arteriální stěny bude
podrobně popsán v kapitole 1.5. Polykání se projeví výraznou změnou snímané
scény, případně i posunem karotidy z její původní pozice v obraze. Po dokončení
polykacího aktu se karotida vrátí na svou původní pozici.
Posun sondy ve směru kolmém k artérii se ve scéně projeví tak, že se artérie
posune ze své původní pozice a v případě velkého posunu může dojít k tomu, že ar-
térie ze snímku zcela zmizí. V případě posunu sondy ve směru rovnoběžném s artérií
může v obraze dojít ke změně tvaru artérie. Při pohybu směrem vzhůru (k hlavě
pacienta) lze nalézt oblast, která se označuje jako bifurkace karotid. Zde se karotida
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větví na karotidu zevní (arteria carotis externa) a na karotidu vnitřní (arteria ca-
rotis interna), což se v UZ snímku v příčném řezu projeví tak, že ve snímku budou
vidět dva kruhovité útvary. Natočení sondy (tj. rotace sondy kolem osy, která vy-
chází z jejího středu a je kolmá na tělo pacienta) se projeví výraznou změnou tvaru
artérie, kdy místo kruhovitého útvaru bude tato zobrazena jako zploštělá elipsa.
Během vyšetření, které trvá minutu a déle je tedy nutné počítat i s různými vari-
antami globálního pohybu a sledovací algoritmus si tak musí být schopen poradit
i s výraznou změnou scény.
1.4 Detektory významných bodů
Z předchozí části vyplývá, že velice vhodnou metodou pro sledování artérie v sekvenci
UZ snímků je metoda dle Lucase a Kanadeho. Tato metoda je schopna určit vektory
pohybu pro konkrétní bod obrazu, ale nic neříká o tom, jakým způsobem mají být
tyto body vybrány. Výběrem takových bodů se zabývají algoritmy, které se nazývají
detektory významných bodů (interest point detectors).
Přesná definice pojmu významný bod (interest point, local feature, salient point,
key point) se ve vědeckých publikacích liší, avšak základní princip zůstává stejný [92].
Významným bodem nazýváme takový bod obrazu, který nese důležité informace pro
konkrétní úlohu a zároveň lze matematicky přesně popsat, který bod má být vybrán
jako významný. Takto nalezené body by měly být stabilní vůči různým úpravám
obrazu. [46] Výše uvedené vlastnosti významného bodu lze dále rozvést a stanovit
požadavky na tzv. dokonalý významný bod [96]:
• Opakovatelnost (anglicky repeatability): určuje se na základě dvou obrazů
stejné scény pořízených za různých podmínek (změna osvětlení, změna úhlu
pohledu atd.). Snažíme se docílit toho, aby co nejvíce bodů detekovaných na
společné části scény bylo nalezeno v obou obrazech.
• Rozlišitelnost a informační obsah: informační obsah se zjišťuje z inten-
zity v okolí významného bodu. Čím různorodější je okolí daného bodu, tím
vyšší je jeho informační obsah. Rozlišitelnost s různorodostí úzce souvisí. Po-
kud je okolí bodu dostatečně různorodé, je možné spolehlivě odlišit konkrétní
významný bod od jiných.
• Lokálnost: významné body by měly být popsány na základě co nejmenšího
okolí. Jedná se o důležitou vlastnost, která se projeví v situaci, kdy část objektu
na němž byl bod detekován, zakryjeme nebo umístíme mimo obraz. V případě,
že je významný bod určen pomocí rozlehlé plochy, nebude možné tento bod
správně detekovat, neboť část obrazu sloužící pro jeho detekci nebude v obraze
přítomna.
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• Přesnost: významný bod musí být možné přesně lokalizovat nejen co se týče
pozice, ale i měřítka případně tvaru.
• Nezávislost: významné body by měly být nezávislé i na rozsáhlých úpravách
obrazu. Dosahuje se toho matematickým modelováním těchto úprav vhodnou
transformací a návrhem takových algoritmů pro detekci významných bodů,
které jsou vůči těmto transformacím invariantní.
Příkladem kvalitních významných bodů jsou rohy, křížení linií, tmavé tečky na svět-
lém pozadí atd.
Za poslední čtyři desítky let bylo navrženo velké množství detektorů významných
bodů. Ucelený přehled obsahující popis více než deseti detektorů významných bodů
publikovali T. Tuytelaars a K. Mikolajczyk v [96]. Některé vznikající algoritmy jsou
zcela nové (například algoritmus CenSurE – Center Surround Extremas [2]), jiné na-
opak využívají již dříve popsaných algoritmů pro detekci významných bodů a dále
je zdokonalují. Jako příklad této skupiny uveďme detektor SUSAN (Smallest Uni-
value Segment Assimilating Nucleus) [88], který je použit v algoritmu typu FAST
(Features from Accelerated Segment Test) [77] a algoritmus FAST je dále použit
v algoritmu typu BRISK (Binary Robust Invariant Scalable Keypoints) [59], kde
byl upraven tak, aby byl nezávislý na měřítku. V dalším textu bude uveden popis
několika detektorů významných bodů, důležitých pro další obsah této práce.
1.4.1 Detektory založené na strukturním tenzoru
První detektor z této skupiny publikoval Hans Moravec již v roce 1977 [75]. Na jeho
práci pak navázali Harris a Stephens [47], kteří ji dále zdokonalili. Tento detektor
bývá označován jako Harrisův detektor. Tyto detektory jsou založeny na výpočtu
změny intenzity obrazové funkce 𝐼(x). Využívá se toho, že v okolí rohu dochází
k velké změně intenzity při posunu v libovolném směru a tyto body jsou algoritmem
detekovány.
Strukturu intenzity v okolí daného bodu lze popsat pomocí matice 𝑀 (někdy je








kde 𝐼𝑥 𝐼𝑦 jsou derivace intenzity obrazové funkce ve směru 𝑥 a 𝑦. 𝑤(𝑥, 𝑦) je okén-
ková funkce v bodě (𝑥, 𝑦)⊤. Okénková funkce může být volena různá, často se volí
Gaussova funkce.
Na základě analýzy vlastních hodnot 𝜆1, 𝜆2 matice M je možné zjistit, zda se
jedná o roh, hranu nebo plochou oblast.
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Harrisův detektor
Určování vlastních hodnot matice je výpočetně náročné a v tomto případě ani není
nutné. C. Harris navrhl následující postup výpočtu, u kterého není nutné zjišťovat
vlastní hodnoty. Pro každé okno v obraze vypočteme hodnotu funkce 𝑅 jako
𝑅 = detM− 𝑘(trM)2, (1.8)
kde detM = 𝜆1𝜆2, trM = 𝜆1 + 𝜆2 a parametr 𝑘 je zjištěn empiricky a bývá nasta-
vován v rozmezí od 0,04 do 0,06.
Hodnota funkce 𝑅 závisí pouze na vlastních hodnotách matice M. Nyní prove-
deme vyhodnocení hodnoty funkce 𝑅:
• pokud je hodnota funkce 𝑅 záporná a výrazně menší než nula, jedná se o hranu,
• pokud je |𝑅| malá (tj. přibližně ±20), jedná se o plochou oblast,
• pokud je hodnota funkce 𝑅 kladná a výrazně větší než nula, jedná se o roh.
V dalším kroku jsou vyhledána lokální maxima funkce 𝑅. Lokální maximum je
takový bod obrazu, u nějž je hodnota funkce 𝑅 vyšší než funkční hodnota všech
jeho sousedů. Používá se buď okolí o velikosti 3× 3 pixely nebo 5× 5 pixelů. Hod-
noty funkce 𝑅 ostatních bodů (mimo nalezeného maxima) v prohledávaném okolí
jsou nastaveny na nulovou hodnotu. Tomuto kroku se říká potlačení nemaximálních
hodnot (non-maximum suppression).
Harrisův detektor je invariantní vzhledem k rotaci, částečně vzhledem k šumu
a změně osvětlení (jasu). Protože výše popsaný algoritmus není invariantní vůči
změně měřítka ani vůči afinním transformacím, byly navrženy varianty tohoto algo-
ritmu, které tyto nedostatky odstraňují. Jedná se o algoritmy Harris-Laplace [27],
který řeší nedostatek invariance vůči změně měřítka a Harris-Affine [72], který v prv-
ním kroku využívá algoritmus Harris-Laplace, ale dále jej rozšiřuje tak, aby byl
invariantní vůči afinním transformacím.
Detektor typu Good features to track
Dalším z detektorů založených na výpočtu strukturního tenzoru je detektor typu
Good features to track (GFTT) [86]. Tento detektor je založen na podobném prin-
cipu jako Harrisův detektor s tím rozdílem, že rozhodnutí o tom, zda bude bod
vyhodnocen jako významný, vychází z porovnání menší z vlastních hodnot 𝜆 matice
M s nastaveným prahem.
Poté je opět provedeno potlačení nemaximálních hodnot.
1.4.2 FAST
FAST [77] je populární detektor rohů, který navrhli Rosten et al. Tento detektor se
vyznačuje svou rychlostí, ale ta je zde vykoupena nižší odolností vůči šumu. Algo-
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ritmus vychází z detektoru typu SUSAN [88], který hledá rohy na základě přímého
porovnání intenzity pixelů v kruhovém okolí bodu, kdy uvažuje postupně všechny















Obr. 1.2: Vyhodnocovaný bod a jeho kruhové okolí
Algoritmus FAST se od detektoru SUSAN odlišuje tím, že uvažuje pouze body
ležící na kružnici o poloměru čtyři pixely, která obsahuje šestnáct pixelů okolo bodu
𝑝 (viz obr. 1.2). Bod 𝑝 je klasifikován jako roh, pokud existuje alespoň 𝑛 sousedících
pixelů, které jsou všechny výrazně světlejší nebo výrazně tmavší než zkoumaný bod
𝑝. Hodnota 𝑛 byla v [77] zvolena rovna devíti, protože s tímto nastavením dosahoval
algoritmus nejlepších výsledků. Poté jsou vzájemně porovnány body na konkrétních
pozicích výše zmíněné kružnice. Nejprve jsou zkoumány pixely na pozicích 1, 5, 9
a 13. Pokud má být bod 𝑝 vyhodnocen jako roh, musí platit, že nejméně tři z těchto
pixelů musí být výrazně světlejší nebo výrazně tmavší než bod 𝑝. Poté algoritmus
pokračuje vyhodnocováním dalších pixelů ležících na kružnici. O kolik světlejší či
tmavší musí pixel být, je definováno nastavitelným prahem označovaným 𝑡.
Efektivita algoritmu záleží na pořadí, v jakém se provádí porovnání jednotli-
vých pixelů, a je nepravděpodobné, že výše popsané pořadí je univerzální a vhodné
pro každou úlohu. Z tohoto důvodu navrhují Rosten et al. využití strojového učení
k vytvoření rozhodovacího stromu, který pro danou množinu obrazů dosáhne lepších
výsledků. Vzhledem k tomu, že v námi použité implementaci tento krok nevyuží-
váme, nebudeme jej zde popisovat (zájemce nalezne podrobnost v již zmiňované
studii [77]).
1.4.3 Detektory založené na scale-space reprezentaci
Na rozdíl od výše uvedených algoritmů, které patří do skupiny detektorů rohů, de-
tektory založené na tzv. scale-space reprezentaci hledají v obraze útvary (příznaky),
které jsou označovány jako tzv. bloby. Jedna z definic říká, že bloby jsou oblasti
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výrazně se lišící od svého okolí. V barevných obrazech může jít o výrazně jinak ba-
revné oblasti, v šedotónových obrazech se typicky jedná o světlé skvrny na tmavém
pozadí nebo naopak tmavé skvrny na světlém pozadí [60]. Většinou se jedná o kulaté
nebo oválné oblasti, ale o velikosti a přesném tvaru (jeho kruhovitosti, plnosti apod.)
definice nic neříká.
Reprezentace obrazu pomocí scale-space umožňuje popsat obraz v různých mě-
řítkách. Jedna z funkcí, která umožňuje vytvoření scale-space reprezentaci obrazu,
je Gaussova funkce. Jedná se pak se o tzv. lineární gaussovskou scale-space repre-
zentaci. Scale-space je prostor obsahující obraz filtrovaný s různými měřítky 2D
Gaussovy funkce [60]. Konvolucí obrazu s Gaussovou funkcí dochází k rozostření
obrazu. Funkce scale-space obrazu je definována následovně:
𝐿(x, 𝜎) = 𝐺(x, 𝜎) * 𝐼(x), (1.9)
kde se znakem * rozumí operace konvoluce a 𝐺(x, 𝜎) je Gaussova funkce
𝐺(x, 𝜎) = 12𝜋𝜎2 e
−(𝑥2+𝑦2)/2𝜎2 (1.10)
s měřítkem 𝜎.
Parciální derivace funkce 𝐿 (ve směru 𝑎) může být vypočtena buď přímou derivací





𝐿(x, 𝜎) = 𝜕
𝜕𝑎
𝐺(x, 𝜎) * 𝐼(x). (1.11)
Gaussova funkce je nekonečná a spojitá, což má za následek, že i funkce 𝐿(x, 𝜎) je
nekonečná a spojitá. Pro použití v číslicovém zpracování obrazů je samozřejmě nutné
pracovat s diskrétní podobu této funkce. V praxi se tedy nepočítá přímo s funkcí
𝐿(x, 𝜎), ale s její diskrétní aproximací.
Detektor typu Fast Hessian
Existuje celá řada detektorů založených na Hessově matici (anglicky Hessian matrix),





Tato matice popisuje zakřivení v lokálním okolí uvažovaného bodu. Jako odezva
detektoru (tj. míra významnosti zkoumaného bodu) se využívá determinant této
matice detH – nazýváný jako hessián – případně její stopa trH, která odpovídá
Laplaceovu operátoru. [24] Determinant i stopa Hessovy matice mají vysokou odezvu
v případě blobů velikostně srovnatelných s měřítkem 𝜎.
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Tento typ detektoru opět není (bez dalších úprav, viz dále) nezávislý na změně
měřítka a není invariantní vůči afinním transformacím. Řešením jsou i zde modi-
fikované verze tohoto algoritmu, které tyto nedostatky řeší. Jedná se o algoritmy
Hessian-Laplace [72] a Hessian-Affine [72].
Druhou parciální derivaci obrazu 𝐼(x) lze, jak už bylo zmíněno výše, vypočítat
pomocí konvoluce obrazu s druhou derivací 2D Gaussovy funkce 𝐺(x, 𝜎). V apro-
ximaci výpočtu Hessovy matice lze postoupit však ještě dále. V nedávné době pu-
blikovaná a velice úspěšná metoda Fast Hessian [4] aproximuje derivace Gaussovy
funkce pomocí tzv. box filters („obdélníkových filtrů“), jejichž odezvu lze efektivně
vypočítat pomocí integrálního obrazu [97]. Aby bylo dosaženo určité míry nezávis-
losti na změně měřítka, je nadvzorkován obdélníkový filtr a je vypočtena odezva
na tento upravený filtr. Jelikož je náročnost výpočtu odezvy obdélníkového filtru
pomocí integrálního obrazu nezávislá na velikosti filtru, je tento postup velice efek-
tivní.
Takto je vytvořena scale-space reprezentace a v každém měřítku je vypočtena
odezva filtru (zde determinant Hessovy matice). V dalším kroku se prochází každý
bod scale-space reprezentace a ten je porovnáván se svými sousedy v aktuálním
měřítku a se sousedy v měřítku nad a pod. Bod je vybrán jako kandidát na významný
bod, pokud je odezva filtru v daném bodě větší nebo menší než odezva všech jeho
sousedů. Odezva ostatních (nevybraných) bodů ve zkoumaném okolí je nastavena na
nulovou hodnotu (tj. provede se již dříve popsané potlačení nemaximálních hodnot).
V posledním kroku algoritmu se odstraní body podél hran a body s nízkým kon-
trastem. Tyto body lze s výhodou určit analýzou vlastních hodnot Hessovy matice
H(x). Podobně jako u Harrisova detektoru není nutné určovat vlastní hodnoty. Stačí






kde 𝑡 je předem stanovený práh, typicky nabývající hodnoty 10 [63]. Detektor typu
Fast Hessian je použit v metodě SURF.
Detektor typu Difference of Gaussians
Lokální extrémy obrazové funkce lze nalézt pomocí Laplaciánu Gaussiánu (Laplacian
of Gaussian – LoG). Laplacián Gaussiánu nabývá vysokých kladných hodnot pro
tmavé bloby a výrazně záporných hodnot pro světlé bloby o velikosti
√
2𝜎 a lze jej
tedy s výhodou použít pro detekci těchto útvarů v obraze.
Detektor typu Difference of Gaussians byl popsán Davidem G. Lowem v [63].
Je založen na předpokladu, že funkci LoG je možné aproximovat pomocí rozdílu
Gaussiánů 𝐷(x, 𝜎) (Difference of Gaussians – DoG) lišících se o 𝑘-násobek měřítka
𝜎. Funkci DoG lze získat odečtením sousedních funkcí 𝐿(x, 𝜎) v poli scale-space
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Obr. 1.3: Výpočet funkce Difference of Gaussians [63]
funkcí
𝐷(x, 𝜎) = 𝐿(x, 𝑘𝜎)− 𝐿(x, 𝜎) = (𝐺(x, 𝑘𝜎)−𝐺(x, 𝜎)) * 𝐼(x). (1.14)
Detekce významných bodů je založena na kaskádním filtrování obrazu. Výsledek
tohoto filtrování si lze představit jako pyramidu o několika oktávách. Praktický
výpočet probíhá tak, že se každá oktáva rozdělí do 𝑠 intervalů a vypočte se 𝑠 + 3
rozostřených verzí (s postupně rostoucím měřítkem 𝜎). Parametr 𝑠 nabývá většinou
hodnoty 2. Tento postup je graficky znázorněn na obrázku 1.3. Po zpracování oktávy
se obraz podvzorkuje tak, že z původního obrazu jsou vybírány pixely s krokem 𝑠,
který lze vypočítat podle rovnice
𝑠 = 2𝑖, (1.15)
kde 𝑖 je pořadové číslo oktávy. Tímto způsobem je vytvořena scale-space reprezen-
tace.
Poté je opět provedeno potlačení nemaximálních hodnot a nakonec odstranění
bodů podél hran a bodů s nízkým kontrastem. To se děje stejným způsobem jako
v případě detektoru typu Fast Hessian.
Popsaná metoda detekuje body nezávisle na měřítku i na otočení či změně zor-
ného úhlu. Nezávislosti na rotaci je dosaženo tak, že se pro každý bod určí jeho
orientace, která se ukládá a veškeré další výpočty se pak realizují relativně k ulo-
žené orientaci. Tento detektor je součástí metody SIFT.
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Deskriptory
Detektory Difference of Gaussians a Fast Hessian jsou součástí rozsáhlejších metod.
Kromě samotné detekce významných bodů se tyto metody zaměřují také na to, jak
vhodně popsat nalezené body tak, abychom byli schopni určit míru jejich podob-
nosti. K tomuto účelu se pro detekované body vypočítávají tzv. deskriptory [85].
Jsou to číselné vektory (podle typu deskriptoru se liší délkou), do kterých se za-
znamenávají údaje o okolí detekovaného bodu. Deskriptory jsou navrhovány tak,
aby uložené údaje byly nezávislé na množství obrazových modifikací (jako je změna
velikosti, rotace, změna osvětlení atd.) a zároveň by měly být dostatečně diskrimi-
nativní, aby nehrozilo nebezpečí, že pro jeden konkrétní deskriptor nalezneme více
odpovídajících bodů [62]. Mezi známé kombinace detektorů a deskriptorů patří me-
tody SIFT (Scale Invariant Feature Transform) [62] a SURF (Speeded Up Robust
Features) [4]. Vzhledem k tomu, že v této práci nejsou deskriptory využity, omezíme
se pouze na velmi stručný popis vlastností, které jsou pro náš výzkum důležité.
V případě metody SIFT [63] se pro výpočet používá okolí bodu o velikosti 16×16
pixelů. Před samotným výpočtem deskriptoru je určeno měřítko a orientace význam-
ného bodu, další výpočty se provádějí relativně k určené orientaci. Ve všech bodech
v tomto okolí je vypočtena orientace a velikost gradientu. Dále je okolí rozděleno na
podoblasti o velikosti 4 × 4 pixely a v každé podoblasti je vypočten osmiprvkový
(pro osm směrů) histogram gradientů. Výsledný deskriptor je vytvořen zřetězením
hodnot histogramů gradientů z každé podoblasti a vznikne tak vektor obsahující
4 × 4 × 8 = 128 prvků. Deskriptor je nezávislý na změně měřítka, rotaci, změně
osvětlení (a to včetně změny jasu a kontrastu), posunu a částečně také na prosto-
rové změně úhlu pohledu.
Metoda SURF [4] také nejprve určuje měřítko 𝑠 a orientaci významného bodu
a tyto hodnoty jsou dále zohledněny ve výpočtu deskriptoru. Okno o velikosti 20𝑠
(minimální hodnota 𝑠 je jedna, tj. minimální velikost okna je 20 × 20 pixelů) je
rozděleno na 4 × 4 podoblastí (pro 𝑠 = 1 je velikost jedné podoblasti rovna 5 × 5
pixelů). V těchto podoblastech je vypočtena odezva Haarových filtrů v horizontálním
a vertikálním směru v několika zvolených bodech. Dále jsou sečteny:
• odezvy v horizontálním směru,
• absolutní hodnoty odezev v horizontálním směru,
• odezvy ve vertikálním směru,
• absolutní hodnoty odezev ve vertikálním směru.
Takto vznikne pro každou podoblast čtyřrozměrný vektor. Zřetězením těchto vektorů
vypočtených pro každou z 4×4 = 16 podoblastí vznikne výsledný deskriptor (vektor
obsahující 64 prvků). Podobně jako SIFT deskriptor je SURF deskriptor nezávislý
na změně měřítka, rotaci a prostorové změně úhlu pohledu.
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Z výše uvedeného popisu obou deskriptorů je patrné, že pro jejich správnou funkci
je nutné pracovat s poměrně velkým okolím nalezeného bodu. To není ve většině
aplikací problém, ale v námi uvažovaném případě se ukázalo, že tato vlastnost má
značně negativní vliv na přesnost měření, jak bude podrobně vysvětleno v kapitole 4.
1.5 Jevy ovlivňující pohyb arteriální stěny a jejich
matematické modely
Schlaikjer et al. v [84] popsali, jaké jevy způsobují pohyb tkáně v okolí cév na
různých místech lidského těla. Autoři se konkrétně zaměřili na krkavici (arteria
carotis communis) a jaterní žílu (vena hepatica) a identifikovali tři zdroje způsobující
pohyb tkáně:
• pulzace cévní stěny (pulzují zejména tepny, ale malý pulzační pohyb je možné
pozorovat i u žil),
• dýchání,
• tlukot srdce.
Pulzace vzniká činností srdce, které pumpuje krev do tepen (artérií). Arteriální
stěna se během ejekční fáze (tj. v průběhu systoly) působením vysokého systolického
tlaku roztáhne a po uzavření aortální chlopně (tj. v průběhu diastoly) se vrací do
své původní polohy, čímž tlačí krev a udržuje její proudění [87]. Tlukot srdce (tedy
pohyb tohoto orgánu) způsobuje pohyb tkáně v jeho okolí. Pohyb srdce se však přímo
projevuje pouze v okolí jaterní žíly. Podobně jako činnost srdce způsobuje pohyb
tkáně v jeho okolí, způsobuje činnost plic během dýchání pohyb tkáně v jejich okolí.
Vzhledem k tomu, že dýchání i činnost srdce jsou periodické povahy, je u zdravého
jedince i výsledný pohyb periodický. Perioda dýchání a srdečního tepu se však liší.
Ze studie [84] plyne, že tkáň v okolí artérie se pohybuje pouze vlivem pulzace
arteriální stěny a dýchání. Dalším důležitým poznatkem, který autoři uvádějí, je
fakt, že jednotlivé složky pohybu nejsou korelovány a výsledný pohyb může být
vypočten jako součet jednotlivých vektorů pohybu.
Činnost srdce vyvolává (tlakovou) tepovou vlnu, která se šíří krevním řečiš-
těm [87]. „Křivka průběhu tlaku v aortě a velkých tepnách se skládá ze vzrůstu
tlaku, který je po dosažení maxima následován poklesem – tato vlna se nazývá
primární. Pokles tlaku trvá po celý zbytek srdečního cyklu, nejprve je prudký, na
začátku diastoly však tlak náhle opět mírně stoupne a vytváří tzv. dikrotickou vlnu
(v důsledku relaxace komory a zpětného nárazu krve uzavírajícího aortální chlopeň)
a pak poměrně rovnoměrně klesá až do začátku další ejekční fáze.“ [94] Popsaná
křivka průběhu tlaku je vidět na obrázku 1.4.
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Jak bylo již zmíněno, pohyb arteriální stěny velmi úzce souvisí s tlakem krve
v tepně. Čím je tlak krve vyšší, tím více se arteriální stěna vychýlí ze se své výchozí
polohy a naopak při poklesu tlaku se arteriální stěna postupně vrací do své výchozí











Obr. 1.4: Křivka průběhu tlaku krve v tepnách, upraveno z [94]
Autoři v [84] používají model pohybu arteriální stěny způsobený pulzací, který
ne zcela přesně odpovídá realitě, a proto bude v dalším textu popsán přesnější (avšak
výrazně složitější) model představený Stoitsis et al. v [91].
1.5.1 Pohyb arteriální stěny vlivem pulzace
Pro popis toho, jak se deformuje arteriální stěna v průběhu jednoho srdečního cyklu,
byl vytvořen matematický model, který byl popsán v [90]. Autoři vycházejí z [58],
kde je takto popsán pohyb levé srdeční komory. Stoitsis et al. model zobecnili za
použití šesti parametrů (viz níže) a použili jej pro modelování deformace stěny ar-
térie v podélném řezu. Stěny artérie se pohybují dvěma směry: ve směru kolmém
ke stěně artérie (radiální směr pohybu) a ve směru rovnoběžném s arteriální stě-
nou (longitudinální směr pohybu). V podélném řezu je možné pozorovat (a měřit)
oba dva směry pohybu. Tuto situaci ilustruje obrázek 1.5, kde jsou oba tyto směry
naznačeny.
Dále byl model rozšířen o prostorovou závislost a to v [91]. Výslednou výchylku
𝑑(x, 𝑡) arteriální stěny v čase 𝑡 lze podle výše zmíněné studie popsat pomocí násle-
dující rovnice
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radiální směr longitudinální směr





⎡⎣ 𝑟s(x) · 𝑟t(𝑡)
𝑙s(x) · 𝑙t(𝑡)
⎤⎦ , (1.16)
kde 𝑟(x, 𝑡) označuje výchylku v radiálním směru a 𝑙(x, 𝑡) výchylku v longitudinálním
směru. Model je popsán tak, že složky pohybu závislé na čase 𝑡 (tj. členy 𝑟t(𝑡)
a 𝑙t(𝑡)) jsou oddělitelné od složek pohybu závislých na prostoru (členy 𝑟s(x) a 𝑙s(x))
a výsledná výchylka je dána součinem jednotlivých složek [91, 84]. Prostorově závislé
složky pohybu určují, jak se mění míra pohybu se vzdáleností od arteriální stěny,
což bude podrobně vysvětleno dále.
Radiální část pohybu (výchylka ve směru kolmém k arteriální stěně) závislá na
čase 𝑟t(𝑡) je definována pomocí parametrů 𝑎, 𝑏, 𝑐, 𝑑, 𝑡0, 𝑡1, 𝑡2 a 𝑇 takto
𝑟t(𝑡) = Γ(𝑡0, 𝑡1, 𝑡) · sin2 𝜋𝑡
𝑐𝑇
+ Γ(𝑡1, 𝑡2, 𝑡) · (𝑎 + 𝑏𝑡), (1.17)
kde Γ(𝑡𝑖, 𝑡𝑖+1, 𝑡) je tzv. pulzní funkce popsaná následující rovnicí
Γ(𝑡𝑖, 𝑡𝑖+1, 𝑡) =
1
4(1 + tanh(𝑑(𝑡− 𝑡𝑖)))(1 + tanh(𝑑(𝑡𝑖+1 − 𝑡))). (1.18)
Parametry 𝑎, 𝑡0, 𝑡1, 𝑡2 a 𝑇 jsou popsány v tabulce 1.1, kde je naznačeno i to, jak
ovlivňují výslednou křivku. Vliv ostatních parametrů (𝑏, 𝑐 a 𝑑) na výslednou křivku
je podstatně složitější a není možné jej jednoduše popsat.
Longitudinální část pohybu (výchylka ve směru rovnoběžném s arteriální stěnou)
závislá na čase je popsána pomocí rovnice
𝑙t(𝑡) = sin(𝜋 · 𝑡
𝑇
). (1.19)
Prostorově závislá složka pohybu v radiálním směru je definována jako
𝑟s(x) = 𝑎1 · e𝑏1|𝑦−𝑦i|, (1.20)
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Tab. 1.1: Popis některých parametrů modelu
Parametr Význam
𝑎 ovlivňuje amplitudu křivky
𝑡0 čas začátku srdečního cyklu
𝑡1 ovlivňuje dobu trvání systolické části srdečního cyklu
𝑡2 ovlivňuje dobu trvání diastolické části srdečního cyklu
𝑇 doba trvání celého srdečního cyklu
kde 𝑎1 je maximální výchylka tepenné stěny v radiálním směru a 𝑏1 ovlivňuje útlum
výchylky v závislosti na vzdálenosti od stěny artérie, jejíž radiální vzdálenost od
středu lumen je označena jako 𝑦i.
Prostorově závislá složka pohybu v longitudinálním směru je definována jako
𝑙s(x) = 𝑎2 · e𝑏2|𝑦−𝑦i|, (1.21)
kde 𝑎2 je maximální výchylka tepenné stěny v longitudinálním směru a 𝑏2 ovlivňuje
útlum výchylky v závislosti na vzdálenosti od arteriální stěny. Z pohledu na rov-
nice 1.20 a 1.21 je zřejmé, že výchylka exponenciálně klesá se vzdáleností od stěny
artérie 𝑦i. Strmost tohoto poklesu je dána parametry 𝑏1 a 𝑏2.
Parametrům ve výše uvedených rovnicích je nutné nastavit správné hodnoty tak,
aby výsledná výchylka 𝑑(x, 𝑡) co nejlépe odpovídala tomu, jak se pohybuje arteriální
stěna během srdečního cyklu. Stoitsis et al. tyto parametry určují následujícím způ-
sobem: nejdříve jsou získána klinická data tak, že jsou v reálné sekvenci UZ snímků
sledovány vybrané body na rozhraní lumen-intima pomocí algoritmu porovnávání
bloků (Block Matching) a je zaznamenána jejich výchylka [90]. Poté je k nalezení
hodnot parametrů použita nelineární optimalizační metoda, kterou popsal Coleman
a Li v [13]. Tato iterační metoda řeší problém nelineárního mapování tak, že se
snaží minimalizovat celkový rozdíl mezi klinickými daty a daty, která generuje pou-
žitý model. Výsledkem jsou konkrétní hodnoty jednotlivých parametrů, které nejlépe
odpovídají klinickým datům. Aby optimalizační metoda nalezla vhodné řešení a ne-
uvízla v lokálním minimu, je nutné jí poskytnout počáteční řešení a také nastavit
rozsah hodnot pro jednotlivé parametry. V [90] použili autoři tyto rozsahy:
• ⟨0;∞) pro parametry 𝑎, 𝑐 a 𝑑,
• (−∞; 0⟩ pro parametr 𝑏,
• ⟨0; 0,6⟩ pro parametr 𝑡1,
• ⟨1; 1,36⟩ pro parametr 𝑡2.
Ukázka křivky, popisující výchylku bodu na arteriální stěně v radiálním směru,
která vznikla dosazením parametrů popsaných v [90] do výše popsaného modelu,
je vidět na obrázku 1.6. Z obrázku je patrné, že křivka neobsahuje dříve zmíněnou
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dikrotickou vlnu a celkově příliš neodpovídá skutečným průběhům naměřeným na
karotidě. Jedním z našich cílů tedy bude stanovit parametry modelu tak, aby model
lépe odpovídal průběhu tlaku z obrázku 1.4.





















Obr. 1.6: Výchylka arteriální stěny v radiálním směru podle modelu popsaného v [90]
Zde je také vhodné upozornit na fakt, že Stoitsis et al. použili ve své studii [91]
výše popsaný model pro vytvoření syntetických sekvencí UZ snímků, kde každá
sekvence obsahuje 87 snímků, což odpovídá přibližně třem srdečním cyklům. Stoitsis
et al. také ve svých sekvencích nepočítají s vlivem dýchání na pohyb arteriální
stěny. Z těchto důvodů, nejsou tyto sekvence vhodné pro testování algoritmů pro
dlouhodobé sledování a proto bude dalším cílem této práce vytvořit výrazně delší
sekvence, pomocí kterých bude možné vyhodnotit přesnost sledovacího algoritmu
i ve velmi dlouhých vyšetřeních. V dlouho trvajících vyšetřeních samozřejmě není
možné, aby pacient po celou dobu vyšetření nedýchal, a proto zohledníme i vliv
dýchání.
1.5.2 Pohyb arteriální stěny vlivem dýchání
Pohyb způsobený dýcháním je výrazně pomalejší proces než pohyb způsobený pul-
zací arteriální stěny. Simulaci srdečního cyklu včetně dýchacích artefaktů se věnuje
práce [84]. V ní je popsán konkrétní případ, kdy byla srdeční frekvence 60 úderů za
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minutu a frekvence dýchání 13 dechů za minutu (tedy perioda dýchání 𝑇r je zhruba
4,6 krát delší než perioda srdečního tepu).
Výchylka bodu na arteriální stěně způsobená dýcháním je zde popisována takto
𝑑r(𝑡) = −
⃒⃒⃒⃒





Amplituda výchylky 𝑎r je shodná s amplitudou výchylky způsobenou pulzací arteri-
ální stěny. I v tomto případě je pohyb tlumen v závislosti na vzdálenosti od středu
artérie. Funkci popisující útlum autoři neuvádějí, pouze zmiňují, že obě funkce jsou
na sobě nezávislé a výsledný pohyb je dán součinem funkce popsané rovnicí 1.22
a funkcí popisující útlum (podobně jako součin 𝑟t(𝑡) a 𝑟s(x) v předchozí kapitole).
Na pravé straně rovnice 1.22 je záporné znaménko, protože pohyb působí v opač-
ném směru, než je směr kladné axiální osy (jinými slovy proti UZ sondě).
1.6 Simulace ultrazvukových snímků
Pro simulování UZ snímků je vědeckými týmy často používán softwarový nástroj
FIELD II popsaný v [54]. Simulované snímky jsou co do vzhledu velmi podobné reál-
ným UZ snímkům, avšak vznikají softwarovým „snímáním“ počítačového fantomu.
Pro výpočet ultrazvukového (tlakového) pole je ve FIELD II použita Tupholme-
Stepanishenova metoda [95, 89]. Tupholme a Stepanishen dokázali, že tlakové pole
generované UZ sondou lze popsat pomocí impulzní charakteristiky. Impulzní cha-
rakteristika tohoto systému je prostorově závislá a může být chápána jako impulzní
odezva lineárního systému v určitém bodě prostoru. Každá část výsledného UZ
snímku je dána součtem odezev jednotlivých bodových odražečů ležících v příslušné
oblasti. Echogenita bodových odražečů odpovídá hustotě a rychlosti zvuku v dané
tkáni. [55]
Tento nástroj je schopen simulovat UZ sondy různých tvarů za použití libovol-
ného budicího signálu. Výsledná odezva celé sondy se vypočte jako součet odezev
jednotlivých elementů, neboť se předpokládá, že akustický systém je lineární [56].
Nástroj FIELD II nabízí tři skupiny příkazů které slouží k
• inicializaci programu,
• definici UZ sondy (lze definovat sondy s různými tvary a s různým počtem
elementů),
• výpočtu vyslaného a přijatého akustického tlakového pole.
Kromě toho lze definovat ostřicí body a to i dynamicky (různé body pro různé časové
okamžiky snímání) a lze využít apodizaci. Apodizace spočívá v tom, že se odezva jed-
notlivých elementů sondy váhuje podle definované funkce. Dále lze definovat různé
budicí signály, střední kmitočet použité sondy a vzorkovací kmitočet.
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Nástroj FIELD II je napsán v jazyce C, jednotlivé příkazy je však možné volat
také z prostředí MATLABr. Postup, jak vytvořit simulovaný snímek lze shrnout
do několika základních kroků:
1. vytvoření fantomu, který bude softwarově snímán,
2. nastavení parametrů pro simulaci,
3. výpočet tlakových polí a uložení výsledků,
4. načtení výsledků a sestavení výsledného obrazu.
Jako příklad celého procesu bude uveden postup popsaný v [55], jehož cílem je
vytvořit UZ snímek, který obsahuje pět cystických oblastí, pět vysoce echogenních
oblastí a pět hyperechogenních bodů. Fantom popisuje rozmístění bodových odra-
žečů v prostoru a jejich echogenitu. V tomto případě byl vytvořen s použitím 100000
bodových odražečů, které byly rozmístěny náhodně v imaginární krychli o rozměrech
60×40×15mm a byla jim přiřazena náhodná hodnota echogenity. Hodnota je gene-
rována pseudonáhodně pomocí generátoru, který produkuje hodnoty s normovaným
normálním rozdělením pravděpodobnosti. Poté byla echogenita jednotlivých bodo-
vých odražečů upravena na základě toho, jak se má daná oblast jevit ve výsledném
snímku (tj. jakému orgánu/tkáni oblast odpovídá). Cysty jsou anechogenní, proto
byla echogenita bodových odražečů v těchto oblastech nastavena rovna nule. Ve
vysoce echogenních oblastech byla původní hodnota echogenity vynásobena deseti
a hyperechogenní body měly echogenitu nastavenu na hodnotu 100.
Pro snímání byla použita sonda se 192 elementy, z kterých bylo 64 aktivních se
středním kmitočtem 3,5MHz. Další parametry sondy byly následující:
• šířka elementu: 0,44mm,
• výška elementu: 5mm,
• mezera mezi elementy (kerf): 0,05mm.
Jako budicí signál byly použity dvě periody funkce sinus o kmitočtu 3MHz vynáso-
bené Hanningovým oknem.
Přijatý signál je nutné upravit tak, aby jej bylo možné pozorovat lidským okem.
Výsledný UZ snímek je z přijatého signálu vytvořen pomocí následujících kroků.
Nejprve je signál filtrován pomocí pásmové propusti tak, aby obsahoval pouze rozsah
kmitočtů, se kterými pracuje použitá sonda. Poté je ve filtrovaném signálu hledána
komplexní obálka pomocí Hilbertovy transformace a nakonec je obraz logaritmicky
komprimován s nastaveným dynamickým rozsahem. [67]
UZ snímek, který je výsledkem celého výše uvedeného postupu je zobrazen na
obr. 1.7.
Kromě nástroje FIELD II, který byl publikován v roce 1996, existují i novější
nástroje jako je například nástroj COLE [34] a FUSK [48]. Z porovnání těchto ná-
strojů [35] plyne, že simulační nástroje novějšího data jsou schopny provádět výpočty


























Obr. 1.7: Simulovaný snímek cystického fantomu podle [55]
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2 CÍLE DIZERTACE
Cílem dizertační práce je navrhnout a poté i implementovat komplexní systém pro
automatické interaktivní kontinuální sledování artérie a měření jejích parametrů
v sekvenci UZ snímků v příčném řezu. Požadavky na tento systém je možné shrnout
takto:
• Systém musí být zcela automatický. To znamená, že od spuštění měření až
do jeho skončení není nutný žádný zásah operátora (kromě spuštění a zastavení
měření). Jednou z klíčových vlastností tedy musí být schopnost systému nalézt
artérii v prvním UZ snímku, určit její střed a poloměr a sledovat ji i v případě
prudkého pohybu sondy. Pokud dojde k tomu, že algoritmus z nějakého důvodu
sledovanou artérii ztratí, musí být schopen se z této situace v dostatečně krátké
době sám zotavit a artérii v obraze opět nalézt.
• Navrhovaný systém musí být schopen provádět spolehlivé a přesné měření
i pro nepřetržitý tok obrazových dat, tj. pro velmi dlouhé sekvence
(v délce řádově minut). Jevy, které komplikují takové dlouhodobé kontinuální
sledování, byly popsány v předchozí kapitole. Navrhovaný systém by měl tyto
jevy eliminovat tak, aby nedocházelo ke zkreslení či vychýlení výsledků měření.
• Systém musí být robustní vůči běžným jevům v UZ sekvencích jako
je pohyb sondy, polykání, dýchání pacienta apod. Tyto artefakty se v UZ
sekvencích běžně vyskytují a neměly by být překážkou pro správnou činnost
systému.
• Navrhovaný systém musí být odolný vůči šumu. Jak již bylo zmíněno dříve
pro UZ snímky je typický šum typu speckle. Navrhovaný systém by tedy měl
být odolný zejména vůči tomuto šumu, ale i vůči aditivnímu šumu, který se
může v UZ obraze vyskytnout.
• Algoritmus musí pracovat v reálném čase. Tento požadavek je důležitý, aby
bylo možné algoritmus nasadit přímo do UZ stanice, kde by měření a zobra-
zení výsledků (například v podobě grafu) probíhalo přímo během snímání dat
a nebylo nutné data po měření zpracovávat v dalším kroku.
• Naměřené hodnoty musí být možné uložit pro další zpracování. Kromě
možnosti sledování výsledků měření v reálném čase by mělo být možné namě-
řená data také uložit pro dodatečné zpracování.
• Systém musí být jednoduše rozšiřitelný a upravitelný. Jednotlivé moduly
celého systému by měly být jednoduše nahraditelné jinými implementacemi či
algoritmy.
• Data zaznamenaná během měření by mělo být možné uložit do různých for-
mátů. Volba formátu by měla být možná bez nutného zásahu do existujícího
zdrojového kódu.
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Aby bylo možné spolehlivě vyhodnotit přesnost navrženého systému, je nutné vy-
tvořit umělé sekvence UZ snímků s definovaným pohybem artérie. Vytvoření těchto
testovacích sekvencí je dalším z cílů dizertační práce, který se skládá z těchto dílčích
úkonů:
• odvození modelu pohybu artérie, který bude použitelný pro UZ snímky artérie
pořízené v příčném řezu,
• úprava modelu pohybu tak, aby zohledňoval vliv dýchání,
• samotné generování testovacích sekvencí.
Je třeba zdůraznit, že navrhovaný systém nemá za cíl nahradit lékaře při sta-
novení diagnózy, ale zefektivnit jeho práci odstraněním opakujících se časově ná-
ročných úkonů, ke kterým, v případě vyšetření karotidy, patří například lokalizace
artérie a měření jejích geometrických parametrů.
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3 VLASTNÍ ŘEŠENÍ
Z podrobného zkoumání několika desítek videosekvencí a z konzultací s odborníky
vyplynulo několik problémových situací, které komplikují dlouhodobé kontinuální
měření parametrů artérie. Jedná se o tyto situace:
• během vyšetření dochází ke globálnímu pohybu ve scéně (což se může v ex-
trémním případě projevit tak, že během vyšetření artérie z obrazu zcela zmizí
a poté se znovu objeví, podrobněji viz kapitola 1.3.2),
• vlivem jevu feature drift dochází k postupné degradaci přesnosti měření,
• vlivem špatného nastavení parametrů UZ sondy může být obraz zašuměný či
málo kontrastní.
Dále je nutné, aby byl systém schopen správně měřit parametry artérie i v pří-
padě, kdy pacient během vyšetření dýchá. Vliv dechu se projevuje pomalou změnou
poloměru této tepny. Kromě toho je nutné, aby byl systém odolný také vůči změnám
scény způsobeným mikropohybem (viz kapitola 1.3.2).
Tato kapitola popisuje systém pro dlouhodobé kontinuální měření parametrů
artérie, který si se všemi výše uvedenými problémy umí poradit. Jak bylo zmíněno
v kapitole 1.2, část existujících algoritmů při měření vyžaduje zásah operátora. Ten
buď vyznačí na obrazovce přímo stěnu artérie nebo určí počáteční bod (většinou
uvnitř lumen artérie) a algoritmus pak nalezne stěnu artérie, kterou dále sleduje.
Při výrazném pohybu artérie od původní pozice dojde k tomu, že algoritmus ztratí
původní pozici a bez zásahu operátora není schopen artérii nalézt v její nové pozici.
Námi navržený systém je plně automatický. Je schopen artérii sám nalézt na začátku
měření stejně jako v případě, kdy artérie ze scény zcela zmizí a poté se objeví.
3.1 Algoritmus pro dlouhodobé kontinuální sle-
dování artérie
V této kapitole je detailně představen nový přístup pro dlouhodobé kontinuální sle-
dování artérie v sekvenci UZ snímků. Vývojový diagram tohoto algoritmu je zachycen
na obrázku 3.1.
Jako vstup přichází do algoritmu videosekvence UZ snímků (tak, jak ji uloží
UZ stanice, tedy bez bez dalších úprav). Z této sekvence jsou načítány jednotlivé
snímky, které pak postupují celým procesem. V případě prvního snímku ze sekvence













Zařaď body ke 
sledování
Jsou




Vykresli a ulož 




















Obr. 3.1: Vývojový diagram algoritmu pro dlouhodobé sledování artérie
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3.1.1 Lokalizace artérie
Jedním z požadavků na navrhovaný systém je, aby byl plně automatický a to včetně
inicializace měření, tedy nalezení artérie v UZ snímku. Uvažujeme-li o artérii v příč-
ném řezu jako o kruhovém objektu, pak je možné ji jednoznačně popsat pomocí
středu a poloměru. Proces lokalizace artérie pak znamená nalezení těchto dvou pa-
rametrů.
Proces sloužící k přesnému nalezení artérie se skládá z těchto kroků:
1. Určení oblasti zájmu (ROI) pomocí detektoru Viola-Jones.
2. Nalezení středu a přibližného poloměru artérie pomocí Houghovy transfor-
mace.
3. Přesné určení poloměru artérie.
Pro účely nalezení oblasti zájmu v celém UZ snímku byl využit detektor Viola-
Jones s kaskádou klasifikátorů, kterou vytvořili Říha, Mašek, Burget aj. v [81].
Autoři uvádějí úspěšnost detekce 97 %. Ukázka úspěšně nalezené artérie a vymezení
oblasti zájmu v reálném UZ snímku je vyobrazena na obr. 3.2a a v simulovaném
snímku na obr. 3.2b.
Výsledkem detekce pomocí detektoru Viola-Jones je obdélníková oblast zájmu,
která obsahuje hledanou artérii, avšak přesnou pozici středu stejně jako její přesný
poloměr nelze z výsledné oblasti zájmu určit. Z tohoto důvodu jsou do procesu
lokalizace artérie zařazeny další kroky, jejichž účelem je přesněji určit střed a poloměr
arteriální kružnice. V těchto krocích se již pracuje pouze s oblastí určenou pomocí
detektoru Viola-Jones.
(a) Detekovaná artérie v reálném UZ snímku (b) Detekovaná artérie v simulovaném UZ
snímku
Obr. 3.2: Detekce artérie pomocí algoritmu Viola-Jones
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Nejdříve je zpřesněna pozice středu a poloměru pomocí Houghovy transformace.
Před samotnou aplikací Houghovy transformace je obraz upraven tak, aby byla
kružnice reprezentující arteriální stěnu lépe patrná. V tomto kroku jsou postupně
aplikovány procedury gaussovského rozostření s jádrem o velkosti 3×3 pixely a 𝜎 = 2
(viz obr. 3.3a), dále ekvalizace histogramu (viz obr. 3.3b) a poté operace morfolo-
gického uzavření (viz obr. 3.3c). Operace morfologického uzavření spočívá v aplikaci
dilatace a poté eroze na UZ snímek.
Podobným způsobem postupuje i Golemati et al. v [41] s tím rozdílem, že po-
užívá jiné parametry jádra pro gaussovské rozostření a nepoužívá krok ekvalizace
histogramu. Naopak na konci procesu je obraz ještě prahován a jsou v něm hle-
dány hrany pomocí Sobelova operátoru. V našich experimentech se tyto dva kroky
ukázaly jako zbytečné (výrazně neovlivnily úspěšnost detekce arteriální kružnice
pomocí Houghovy transformace), neboť jsou v určité podobě součástí funkce pro








Obr. 3.3: Kroky algoritmu během procesu lokalizace artérie
V takto upraveném obraze jsou pomocí Houghovy transformace hledány kruž-
nice. Nastavení parametrů pro její konkrétní implementaci použitou v této práci je
uvedeno v kapitole 3.1.6. Vzhledem k tomu, že je v Houghově parametrickém pro-
storu obtížné vybrat optimální výsledek jako jednu nejpravděpodobnější kružnici,
ukázal se jako vhodný způsob určení středu a poloměru vypočítat průměrný střed
46
a průměrný poloměr ze všech nalezených kružnic. Tento postup poměrně přesně určí
střed artérie, avšak ne vždy je úspěšný při určování poloměru. To je zřejmé i při po-
hledu na obrázek 3.3d, ve kterém je patrné značné množství kružnic s poloměrem
výrazně větším, než je hledaný poloměr. Tyto vysoké hodnoty samozřejmě vychylují
výpočet průměru a mají za následek nepřesné určení poloměru artérie. Oproti tomu
nalezení pozice středu je velmi přesné.
Z toho důvodu byl na konec procesu lokalizace zařazen ještě krok přesného určení
poloměru, který byl použit Říhou a Benešem v [79] a popsán v kapitole 1.2.3. Střed
kruhových oblastí je vzat z předchozího kroku a minimální hodnota pro zkoumání
poloměrů je určena jako 𝑟min = 𝑟i ·0,5 a maximální hodnota jako 𝑟max = 𝑟i ·1,5, kde 𝑟i
značí průměrný poloměr nalezený pomocí Houghovy transformace. Pro účely tohoto
kroku se pracuje se snímkem, který byl podroben gaussovskému rozostření a operaci
morfologického uzavření, ale nebyla provedena operace ekvalizace histogramu.




Obr. 3.4: Konstrukce masky pro detekci významných bodů
Jakmile známe přesnou pozici středu a poloměr artérie v UZ snímku, můžeme
přistoupit k detekci významných bodů. Body nejsou detekovány v celém obraze,
ale jen v oblasti, která odpovídá stěně artérie. Tato oblast je určena pomocí masky
(tedy binárního obrazu, který má nenulové hodnoty v oblasti zájmu a nulové hodnoty
v ostatních místech), která má podobu mezikruží se středem nalezeným v předcho-
zím kroku. Jak je maska zkonstruována ukazuje obrázek 3.4. V tomto obrázku značí
𝑟 poloměr artérie nalezený v předchozím kroku. Poloměr menší kružnice je o je-
den pixel menší než nalezený poloměr 𝑟. Šířku mezikruží je možné měnit (parametr
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maskWidth), experimentálně však bylo ověřeno, že dobrých výsledků algoritmus do-
sahuje při šířce masky 4 pixely.
Na obrázku 3.5 je zobrazen reálný UZ snímek se správně zkonstruovanou maskou
vyznačenou červeným, částečně průhledným mezikružím.
Obr. 3.5: Detekovaná arteriální stěna s vyznačenou maskou
V takto vymezeném prostoru jsou detekovány významné body pomocí některého
z dříve popsaných algoritmů. Předtím, než je nový bod (označme jej pc) zařazen do
množiny sledovaných bodů 𝑃 , se testují dvě podmínky.
Při vyhodnocování první podmínky se kontroluje, kolik bodů již v množině sle-
dovaných bodů je a je přidáno pouze takové množství bodů, aby jejich celkový počet
byl roven nejvýš hodnotě maxCount (parametr algoritmu).
Při vyhodnocování druhé podmínky se zjišťuje, zda bod p𝑐 neleží příliš blízko
jiného bodu, který je již v množině sledovaných bodů zařazen. Pro stanovení vzdá-
lenosti dvou bodů se používá eukleidovská vzdálenost 𝐷e. Eukleidovská vzdálenost
mezi body a = (𝑥, 𝑦) a b = (𝑠, 𝑡) je označena 𝐷e(a,b) a je možné ji vypočítat jako
𝐷e(a,b) =
√︁
(𝑥− 𝑠)2 + (𝑦 − 𝑡)2. (3.1)
Bod p𝑐 je do množiny sledovaných bodů zařazen pouze v případě, že jeho eukleidov-
ská vzdálenost od libovolného bodu v množině sledovaných bodů je větší než 𝜖md
(parametr algoritmu). Stále tedy musí platit, že vzdálenost mezi libovolnými dvěma
body a a b z množiny 𝑃 je větší než stanovená hodnota 𝜖md:
𝐷e(a,b) > 𝜖md. (3.2)
Experimentálně bylo zjištěno, že vhodnou volbou je 𝜖md = 4. Toto opatření za-
mezuje tomu, aby byly sledované body nahromaděné na několika (například výrazně
světlejších) místech. Tuto situaci znázorňuje obrázek 3.6, který zachycuje v pořadí
sto čtyřicátý snímek z reálné UZ sekvence s detekovanými významnými body. V levé
části je vidět, jak jsou body rozloženy v případě, kdy není dodržena podmínka mi-
nimální vzdálenosti a v pravé části je vidět rozložení bodů při dodržení podmínky
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minimální vzdálenosti. V obou případech byl použit detektor typu FAST (se stej-
ným nastavením parametrů) a maska určující oblast pro detekci významných bodů
měla šířku 6 pixelů.
(a) Detekované body bez pod-
mínky minimální vzdálenosti
(b) Detekované body s podmín-
kou minimální vzdálenosti
Obr. 3.6: Podmínka minimální vzdálenosti
3.1.3 Aktualizace sledovaných bodů
Jak již bylo zmíněno výše, při dlouhodobém sledování bodů pomocí optického toku
dochází k jevu zvanému feature drift. Aby body, které se vzdálily od sledované arte-
riální stěny, neznehodnocovaly měření, je nutné v průběhu měření body aktualizovat
(některé body jsou odebrány a naopak jsou přidány nové body). V této práci byl
navržen původní rozhodovací postup pro určení, zda bude sledovaný bod ponechán
v množině sledovaných bodů, nebo zda bude vyřazen. K tomuto účelu je použito ně-
kolika informací, které jsou za běhu sledovacího algoritmu běžně dostupné. Těmito
informacemi jsou:
• výsledek sledování pomocí optického toku,
• chyba sledování,
• tvar a velikost sledovaného objektu (artérie).
Samotná procedura aktualizace probíhá v několika fázích:
1. odstranění bodů, které nebylo možné pomocí optického toku nalézt v aktuál-
ním snímku,
2. odstranění bodů s vysokou chybou sledování,
3. odstranění bodů, které jsou příliš daleko od arteriální stěny,
4. detekce nových bodů na stěně artérie.
Fáze 3) a 4) jsou zachyceny na obrázku 3.7, kde červeným kruhem jsou zobrazeny
body, které byly odstraněny z důvodu velké vzdálenosti od arteriální stěny a zelené
kruhy reprezentují body, které byly nově přidány do množiny sledovaných bodů. Bílé
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kruhy reprezentují body, z množiny sledovaných bodů, u kterých nedošlo k žádné
změně.
Obr. 3.7: Aktualizace sledovaných bodů (červeně odebrané body, zeleně nově přidané
body)
Nejprve jsou z množiny sledovaných bodů odstraněny všechny body, které algo-
ritmus pro výpočet optického toku nedokázal v aktuálním snímku nalézt. Funkce pro
výpočet optického toku ke každému sledovanému bodu vypočítává i chybu sledování
𝑒. Ta je vypočtena podle následující rovnice
𝑒 =
∑︀𝑛
𝑖=1 𝐼(p, 𝑡)− 𝐼(p+ v, 𝑡+ 1)
𝑛2
, (3.3)
kde 𝑛 značí velikost okna a v označuje pohybový vektor. 𝐼(p, 𝑡) a 𝐼(p + v, 𝑡 + 1)
reprezentují funkci intenzity v konkrétním bodě a čase. Podrobněji jsou jednotlivé
členy rovnice vysvětleny v kapitole 1.3. Velikost okna 𝑛 byla v tomto případě nasta-
vena na hodnotu 21 pixelů. V další fázi jsou tedy odstraněny všechny body, u nichž
byla chyba sledování 𝑒 vyšší než nastavený práh 𝜖e.
Zbylými body je poté proložena elipsa, jejíž obě poloosy mají však téměř shodnou
velikost. Elipsa je pro účely algoritmu popsána obdélníkem, do kterého je vepsána.
U obdélníku lze jednoduše určit jeho střed (těžiště) c, který je považován za střed
artérie. Poloměr artérie je vypočten jako průměrná hodnota z velikosti obou poloos
a ta je označena jako 𝑟n. Poté je opět spuštěn proces určení poloměru popsaný
v kapitole 1.2.3. Jako minimální a maximální poloměr jsou procesu předány hodnoty
1,2 · 𝑟n a 𝑟n/1,2. Nalezený poloměr je označen 𝑟act. Poté se opět prochází množina
sledovaných bodů 𝑃 a zkoumá se, jak daleko leží jednotlivé body od nově určeného
středu c. Pokud je vzdálenost bodu větší než 𝑟act ·𝜖aw nebo menší než 𝑟act/𝜖aw, pak je
bod z množiny sledovaných bodů odebrán. Po skončení fáze aktualizace musí platit:
∀p𝑖,p𝑖 ∈ 𝑃 : {𝐷e(c,p𝑖) > 𝑟act/𝜖aw ∧𝐷e(c,p𝑖) < 𝑟act · 𝜖aw} , (3.4)
kde 𝐷e značí eukleidovskou vzdálenost bodů a 𝜖aw je práh, který je v algoritmu
nastavitelný pomocí parametru (jeho typická hodnota je 1,1).
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Vzhledem k tomu, že výše uvedeným postupem může dojít k odebrání poměrně
značného množství bodů, je nutné opět detekovat nové významné body a ty přidat
do množiny sledovaných bodů. Za tímto účelem je aktualizována maska pro detekci
významných bodů. Ta je zkonstruována stejným způsobem, jak bylo popsáno v ka-
pitole 3.1.2 s tím, že její střed leží v bodě c a jako poloměr 𝑟 z obrázku 3.4 je vzata
hodnota 𝑟act. Šířka mezikruží je nadále určena parametrem maskWidth. Při detekci
je opět brána v potaz podmínka minimální vzdálenosti od aktuálně sledovaných
bodů a také podmínka celkového maximálního počtu sledovaných bodů.
3.1.4 Reinicializace
V případě, že se artérie výrazně posune od svého předchozího umístění, může se stát,
že algoritmus ztratí sledované body. Abychom zabránili tomu, že algoritmus zcela
ztratí sledovaný objekt, spouští se v pravidelných intervalech nový proces lokalizace
artérie a zjišťuje se, zda se artérie posunula od své poslední známé pozice. Frekvence,
s jakou se proces lokalizace spouští, je ovlivněna parametrem framesPerPulse, který
udává, kolik snímků odpovídá jednomu celému srdečnímu cyklu. V této verzi algo-
ritmu je parametr nastaven ručně na hodnotu 24. Lokalizace artérie se spouští vždy
po zpracování 5 ·framesPerPulse snímků od snímku, kdy byla lokalizace naposledy
provedena. V našich experimentech se tedy díky nastaveným parametrům spouštěl
proces lokalizace každých 120 snímků.
O spuštění procesu lokalizace se rozhoduje v bloku „Došlo k pohybu?“ ve vývojo-
vém diagramu na obrázku 3.1. Pokud platí alespoň jedna z následujících podmínek:
• střed nově lokalizované artérie je vzdálen od poslední známé pozice středu
artérie o více než definovaný práh motionThreshold,
• poloměr nově lokalizované artérie je výrazně větší než maximální zaznamenaný
poloměr,
• poloměr nově lokalizované artérie je výrazně menší než minimální zazname-
naný poloměr,
pak jsou všechny body z množiny sledovaných bodů odstraněny a je spuštěna nová
detekce významných bodů a množina sledovaných bodů je naplněna nově deteko-
vanými body. Detekce bodů se samozřejmě provádí opět v oblasti vymezené mas-
kou, která je zkonstruována na základě parametrů nově lokalizované artérie. Práh
motionThreshold je dalším z parametrů navrženého algoritmu a bylo experimen-
tálně zjištěno, že je vhodné jej nastavit jako polovinu aktuálního poloměru artérie.
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3.1.5 Shrnutí parametrů algoritmu
Ve výše uvedeném popisu algoritmu pro dlouhodobé sledování artérie bylo uvedeno
několik parametrů, které ovlivňují jeho výsledné chování. Kromě již uvedených pa-
rametrů lze nastavit v algoritmu ještě parametr qlevel, který je aktuálně možné
použít pouze u detektorů typu Good features to track a Harrisova detektoru. Tento
parametr umožňuje ještě přesněji určit to, jaké body (s jak vysokou mírou význam-
nosti) budou algoritmem vybrány. Body, jejichž odezva je nižší než 𝑅max · qlevel,
kde 𝑅max je maximální hodnota funkce 𝑅 vypočtené dle rovnice 1.8 v daném obraze,
nejsou algoritmem uvažovány.
Pro přehlednost všechny parametry navrženého algoritmu (i s jejich doporuče-
nými hodnotami) uvádíme zvlášť v tabulce 3.2. Parametry označené * jsou v algo-
ritmu používány vždy ve vztahu k aktuálně zjištěnému poloměru artérie. V případě
parametru motionThreshold je poloměr artérie násoben hodnotou uvedenou v pra-
vém sloupci tabulky 3.2 a v případě parametru 𝜖aw je poloměr touto hodnotou jak
dělen, tak násoben, jak to uvádí rovnice 3.4.
Z výše uvedeného popisu algoritmu také plyne, že kromě pevně nastavených pa-
rametrů (popsaných v tabulce 3.2) je nutné udržovat aktuální hodnoty některých
dalších parametrů. Tyto parametry jsou shrnuty v tabulce 3.1 a jsou za běhu algo-
ritmu průběžně aktualizovány.
Tab. 3.1: Proměnné parametry v navrženém algoritmu
Označení ve zdrojovém kódu Význam
frameCounter aktuální celkový počet zpracovaných snímků
lastInitFrame číslo snímku, kdy naposledy proběhla lokalizace
artérie
maxRadius maximální zaznamenaná hodnota poloměru arté-
rie
minRadius minimální zaznamenaná hodnota poloměru artérie
arteryCenter aktuální souřadnice středu artérie
arteryRadius aktuální poloměr artérie
mask aktuální maska pro detekci významných bodů
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Tab. 3.2: Parametry navrženého algoritmu a jejich doporučené hodnoty
Parametr Označení ve zdrojovém kódu Význam Doporučená hodnota
maskWidth maskWidth šířka mezikruží definujícího masku 4px
maxCount maxCount maximální počet významných bodů 50
* 𝜖aw maxDistanceFromArtery vzdálenost od arteriální stěny 1,1
𝜖md minDist minimální vzdálenost mezi dvěma významnými body 4px
𝜖e errorThreshold maximální hodnota chyby sledování 30
framesPerPulse framesPerPulse počet snímků během jednoho pulzu 24
* motionThreshold motionThreshold vzdálenost mezi předchozím a novým středem artérie 0,5
detectorType detectorType zvolený detektor významných bodů Harris/GFTT
qlevel qlevel práh odezvy významného bodu 0,0153
3.1.6 Poznámky k implementaci
Výsledkem implementace je aplikace, která umožňuje provádět analýzu libovolně
dlouhých videosekvencí zachycujících arteria carotis communis v příčném řezu a mě-
řit a zaznamenávat její geometrické parametry. Tato aplikace je k dispozici na při-
loženém datovém nosiči. Vzhledem k tomu, že se plánuje komerční využití vzniklé
aplikace, nejsou zdrojové kódy přiloženy přímo k práci, ale jsou uloženy u vedoucího
dizertační práce doc. Ing. Kamila Říhy, Ph.D.
Aplikace je navržena tak, aby byla vysoce modulární. Je možné poměrně snadno
měnit konkrétní implementaci algoritmu pro zpracování snímků videosekvence (viz
dále). Navržený algoritmus také umožňuje jednoduše měnit použitý detektor vý-
znamných bodů, čehož je s výhodou využito pro vyhodnocení vhodnosti jednotli-
vých detektorů významných bodů pro účely sledování karotidy, jak bude podrobně
popsáno v kapitole 4. Navržený algoritmus je umístěn v samostatné třídě a je téměř
nezávislý na zbytku aplikace, což umožňuje jeho jednoduché využití i v dalších apli-
kacích. Abychom dodrželi požadavek na práci v reálném čase, byla celá aplikace
pro sledování artérie implementována v jazyce C++ s využitím knihovny OpenCV.
Tato knihovna obsahuje velké množství efektivních algoritmů, které je možné na
zpracovávaný obraz aplikovat, čehož bylo využito.
Během návrhu jednotlivých tříd výsledné aplikace bylo využito řady konceptů,
které nabízí objektově orientované programování, a bylo dbáno zejména na to, aby
bylo možné vytvořené řešení modulárně upravovat a rozšiřovat bez nutnosti zásad-
ních změn ve stávajícím zdrojovém kódu. Při návrhu tříd pro samotné zpracování
byla zdrojem informací kniha OpenCV 2 Computer Vision Application Programming
Cookbook [57], jejímž autorem je Robert Laganière a částečně byly také použity volně
dostupné vzory zdrojových kódů1, které však byly zásadním způsobem přepracovány
tak, aby vyhovovaly specifickým požadavkům této práce. V příloze A jsou umístěny
diagramy tříd jazyka UML (Unified Modeling Language) popisující strukturu celé
aplikace.
Srdcem celé aplikace je třída VideoProcessor, která je zodpovědná za načtení
dat ke zpracování, spuštění zpracování, záznam a zobrazení výsledků měření. Pro
zpracování vstupních dat je možné použít třídu, která implementuje rozhraní Frame-
Processor a její metodu process, která je volána postupně pro každý snímek z celé
zpracovávané videosekvence. Tato metoda má dva argumenty stejného datového
typu (konkrétně objekt typu Mat z knihovny OpenCV, který reprezentuje zpracová-
vaný snímek). První z nich reprezentuje vstupní snímek ze zpracovávané sekvence
a druhý slouží jako návratová hodnota a reprezentuje snímek zpracovaný (upravený
algoritmem). Rozhraní FrameProcessor je možné použít pro zcela obecné zpraco-
1https://code.google.com/p/opencv-cookbook/
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vání snímků (metoda process může provést pouze jednoduchou úpravu spočívající
například v aplikaci gaussovského rozostření na daný snímek). V našem případě je
výsledný snímek shodný se vstupním snímkem, avšak je v něm vykreslena arteriální
kružnice a jednotlivé sledované body. Aby bylo možné po zpracování snímku získat
sledované významné body, bylo vytvořeno rozhraní Tracker (viz obr. A.1). Rozhraní
Tracker rozšiřuje rozhraní FrameProcessor o metodu getTrackedPoints, která po
zpracování snímků vrátí významné body v aktuálním snímku v podobě seznamu.
Ve vytvořené aplikaci implementuje rozhraní Tracker třída ArteryTracker, ve
které je implementována veškerá logika pro sledování artérie popsaná v kapitole 3.1.
Tato třída dále obsahuje řadu metod pro nastavení parametrů detektorů význam-
ných bodů. Kromě metod pro nastavení číselných parametrů, jejichž význam je
popsán v kapitole 3.1.6, obsahuje třída ArteryTracker metodu setDetectorType,
jejímž argumentem je řetězec reprezentující zvolený detektor významných bodů,
který bude v algoritmu použit.
Pokud budeme chtít v budoucnu změnit způsob zpracování jednotlivých snímků
videosekvence, postačí k tomu vytvořit novou třídu implementující příslušné roz-
hraní. Uvnitř této třídy překryjeme metodu process tak, aby prováděla zpraco-
vání snímku dle nových požadavků. Poté stačí upravit referenci na objekt typu
FrameProcessor resp. Tracker pomocí metody setFrameProcessor resp. setTracker.
Žádné další změny není nutné ve zdrojovém kódu provádět.
Jedním z požadavků na navrhovaný systém je, aby bylo možné během měření
ukládat naměřené hodnoty tak, aby bylo možné tato data jednak okamžitě zobrazit
v podobě grafu, ale zároveň uložit a použít pro další zpracování. Aby bylo možné
tento požadavek splnit, bylo navrženo, že během měření se ke každému snímku
nebudou zaznamenávat již vypočtené hodnoty jednotlivých sledovaných parametrů
artérie, ale pouze pozice bodů, které byly v aktuálním snímku nalezeny. Z těchto
bodů je poté možné jednotlivé parametry vypočítat. Navržený systém také neklade
žádná omezení na počet zobrazovaných nebo ukládaných parametrů artérie. Za úče-
lem uložení naměřených parametrů byly vytvořeny datové třídy, které během měření
shromažďují data a ukládají je do operační paměti a po skončení měření je možné
uložená data zapsat do souboru. Diagram zobrazující třídy pro ukládání dat během
měření je zachycen na obrázku A.2. Data jsou podle jejich povahy uložena do pří-
slušných tříd (například údaje o zpracovávané videosekvenci jsou uloženy do třídy
SequenceData). Data uložená během měření je možné ukládat do soubor typu CSV
(Comma Separated Values), což je formát, který je možné dále strojově zpracová-
vat, avšak jednoduchou úpravou je možné rozšířit možnosti ukládání o další formáty
(např. XML).
Podobným způsobem, jako je možné volit konkrétní třídu pro zpracování snímků
videosekvence, je také možné určovat, jaké výsledky budou během měření zobra-
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zovány v grafech. Společnou funkcionalitu pro zobrazení grafů definuje abstraktní
třída Grapher. Zde je, na rozdíl od předchozího případu, možné zadat libovolný
počet referencí na třídy, které jsou potomkem třídy Grapher, a může tak být sou-
časně zobrazen libovolný počet grafů. Je tedy možné současně zobrazit například
graf závislosti plochy artérie na pořadí snímku a graf závislosti změny poloměru
na pořadí snímku. Pro samotné vykreslování grafů byla použita volně dostupná
knihovna CChart2. Jaká data budou zobrazovaná v grafech určují třídy zobrazené
na obrázku A.3. Každá konkrétní třída má jako předka již zmíněnou třídu Grapher.
Konkrétní třídy implementují pouze jedinou metodu processData potřebnou pro
výpočet dat k zobrazení. Jako příklad uveďme třídu RadiusGraphWindow, která
slouží pro zobrazení grafu poloměru artérie. V metodě processData je z naměře-
ných dat vypočten poloměr artérie a je spolu s číslem snímku vrácen jako výsledek
volání této funkce.
Nastavení parametrů detektorů významných bodů
VOpenCV je pro detekci významných bodů možné použít rozhraní FeatureDetector3,
které implementují jednotlivé detektory. Výsledkem volání metody detect je vektor
bodů uložených ve třídě KeyPoint. Tato třída zapouzdřuje kromě 𝑥, 𝑦 pozice bodu
i jeho odezvu a také vypočtený deskriptor. Poněvadž rozhraní FeatureDetector
implementují všechny detektory významných bodů, je možné jednoduše změnit sa-
motný algoritmus, který bude použit pro detekci a popis významných bodů. Nevýho-
dou tohoto přístupu ovšem je, že je u některých algoritmů (SIFT, SURF) vypočten
i deskriptor, což je samozřejmě časově náročnější než pouhá detekce významných
bodů.
Jako detektory významných bodů byly použity tyto metody:
• FAST,
• GFTT – Good Features To Track,
• Harrisův detektor,
• SIFT – detektor typu Difference of Gaussians,
• SURF – detektor typu Fast Hessian.
Kromě těchto detektorů byly dále použity verze detektorů FAST, GFTT a Harris,
které byly upraveny tak, aby významné body detekovaly v několika stupních tzv.
scale-space reprezentace vytvořené pomocí gaussovské pyramidy. Počet stupňů v této
pyramidě byl roven dvěma. V knihovně OpenCV jsou implementovány i jiné detek-




typu CenSurE [2], který je v OpenCV označován jako STAR a algoritmus ozna-
čovaný jako SimpleBlobDetector. SimpleBlobDetector lze s výhodou použít, pokud
známe poměrně přesně vlastnosti hledaných příznaků (plocha, barva, kruhovitost
atd.), pro naše účely je však tento detektor nepoužitelný. Detektor typu CenSurE
je, podobně jako SURF a SIFT, založen na scale-space reprezentaci a potřeboval
ke své činnosti zvětšit hodnotu parametru maskWidth na 16 pixelů a parametr 𝜖aw
byl nastaven na hodnotu 1,3. S tímto nastavením však byly výsledky měření natolik
špatné, že bylo rozhodnuto je do výsledného hodnocení vůbec neuvádět.
Dalšími dvěma detektory jsou algoritmy BRISK [59] a ORB (Oriented BRIEF) [78].
Oba tyto algoritmy používají pro samotnou detekci již existující algoritmy (v případě
BRISK se jedná o upravenou verzi algoritmu FAST a v případě ORB je možné volit
mezi algoritme FAST a Harrisovým detektorem) a liší se pouze vypočtený deskrip-
tor. Tyto algoritmy dávaly stejné nebo velice podobné výsledky jako detektor FAST
a Harris.
Další dostupný algoritmus je v OpenCV nazýván DenseFeatureDetector. Tento
detektor generuje významné body, které jsou rovnoměrně a hustě rozloženy po celém
obraze nezávisle na tom, jak významný tento bod je. Takovéto body jsou pro účely
této práce nevhodné a proto nebyl tento detektor v našich experimentech využit.
Posledním algoritmem pro detekci významných bodů implementovaný v OpenCV
je detektor typu MSER (Maximally stable extremal region extractor) [69]. Tento
detektor hledá uzavřené a pokud možno homogenní oblasti, které jsou buď výrazně
tmavší nebo světlejší než pixely za hranicí oblasti. Z literatury [73] věnované srovnání
různých detektorů plyne, že regiony nejsou příliš stabilní vůči modifikacím jako
je rozostření obrazu či přidání šumu. Kromě toho nejsou detekované příznaky tak
rozlišitelné jako v případě detektorů rohů nebo blobů [96]. Z výše uvedených důvodů
nebyl tento detektor testován.
Nastavení parametrů jednotlivých detektorů je popsáno v tabulkách 3.3–3.6.
Tyto parametry byly nastaveny experimentálně tak, aby detektory byly schopny
nalézt alespoň 10 významných bodů, které budou rovnoměrně rozloženy na arteri-
ální stěně. Pokud v níže uvedených tabulkách není některý z parametrů algoritmu
uveden, byl nastaven dle jejich doporučených hodnot uvedených v tabulce 3.2.
Tab. 3.3: Parametry pro detektor FAST
Parametr Význam Hodnota
maskWidth šířka masky 6px
threshold práh 𝑡 (viz kap. 1.4.2) 1
nonmaxSuppression potlačení nemaximálních hodnot ano
type typ okolí zkoumaného pixelu TYPE_9_16
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Parametr type určuje, počet pixelů 𝑛 na zkoumané kružnici, které se mají svým
jasem lišit od zpracovávaného pixelu, aby byl pixel vyhodnocen jako roh (podrob-
nosti viz kapitola 1.4.2). Hodnota TYPE_9_16 značí, že 𝑛 je rovno devíti (tj. stejné
jako navrhli autoři algoritmu).
Tab. 3.4: Parametry pro detektory Good Features to track a Harris
Parametr Význam Hodnota
maxCorners maximální počet detekovaných bodů 50
minDistance minimální vzdálenost mezi body 8 px
blockSize velikost bloku pro výpočet strukturního tenzoru 3 px
k parametr 𝑘 detektoru (viz kap. 1.4.1) 0,04
Tab. 3.5: Parametry pro detektor Fast Hessian (SURF)
Parametr Význam Hodnota
𝜖aw násobek vzdálenosti od arteriální stěny 1,2
maskWidth šířka masky 16px
hessianThreshold práh hessiánu det𝐻 0
nOctaves počet oktáv scale-space reprezentace 1
nOctaveLayers počet vrstev v každé oktávě 1
extended má se použít rozšířená verze deskriptoru ne
upright použití rychlejší verze, bez výpočtu orientace ano
V případě algoritmu Fast Hessian bývá běžná hodnota parametru hessian-
Threshold v rozmezí 300-500, pro naše účely byla nastavena na 0. To vede k tomu,
že algoritmus vyhodnotí jako významné i body, u kterých je odezva detektoru velmi
slabá a vybrané body tedy nejsou příliš „významné“ (neliší se výrazně od ostat-
ních bodů v obraze, tj. nesplňují požadavek rozlišitelnosti). Parametry nOctaves
a nOctaveLayers ovlivňují to, jak stabilní vybrané významné body budou (zejména
co se změny měřítka týče).
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Tab. 3.6: Parametry pro detektor Differnce of Gussians (SIFT)
Parametr Význam Hodnota
𝜖aw násobek vzdálenosti od arteriální stěny 1,2
maskWidth šířka masky 12px
nfeatures maximální počet detekovaných bodů 0
nOctaveLayers počet vrstev v každé oktávě 3
contrastThreshold práh pro odstranění málo kontrastních bodů 0,04
edgeThreshold práh pro odstranění bodů podél hran (viz
rovnice 1.13)
10
sigma hodnota měřítka 𝜎 v první oktávě 1,6
Nastavení parametrů Houghovy transformace
Pro nalezení kružnice reprezentující arteriální stěnu byla použita funkce Hough-
Circles. Tato funkce má několik parametrů, které ovlivňují množství, velikost
a rozmístění detekovaných kružnic. Jejich konkrétní hodnoty byly z části nastaveny
na základě známých vlastností artérie (například minimální a maximální poloměr)
a z části experimentálně. Výsledné hodnoty těchto parametrů jsou uvedeny v ta-
bulce 3.7.
Tab. 3.7: Parametry pro funkci HoughCircles
Parametr Význam Hodnota
dp rozlišení akumulátorového pole 1
min_dist minimální vzdálenost mezi středy detekovaných kružnic 1 px
param1 práh pro Cannyho detektor hran 100
param2 práh pro detekci středů kružnic 30
min_radius minimální poloměr kružnic, které mají být detekovány 20 px
max_radius maximální poloměr kružnic, které mají být detekovány 80 px
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3.2 Model pohybu upravený pro příčný řez
Aby bylo možné testovat vlastnosti navrženého algoritmu pro dlouhodobé sledování
tepenné stěny, bylo nutné vytvořit přesné syntetické modelové sekvence, simulující
pulzační pohyb arterie v příčném řezu. Tyto sekvence musí mít dostatečně dlouhý
časový rozsah a musejí mít pro každý bod přesně definovaný model pohybu v časové
sekvenci. Naším cílem bylo vytvořit sekvence, které by odpovídaly vyšetření trva-
jícímu alespoň jednu minutu. Vycházeli jsme z reálné sekvence, kde bylo změřeno,
že jeden srdeční cyklus odpovídá zhruba 22 snímkům. Pokud budeme uvažovat, že
průměrný počet srdečních cyklů za minutu je roven šedesáti, pak by počet snímků
v jednotlivých sekvencích měl být roven 1320. Poznatky v této části práce (tj. mode-
lování pohybu arteriální stěny) jsou výsledkem výzkumu, který proběhl ve spolupráci
s Eng. Yara Omran.
Jak již bylo zmíněno v kapitole 1.5, existuje matematický model pohybu arte-
riální stěny v podélném řezu, který popsali Stoitsis et al. v [91]. Pohyb je popsán
jak pro složku radiální (ve směru kolmém na stěnu artérie), tak pro složku podél-
nou – longitudinální (ve směru rovnoběžném se stěnou artérie). Protože dynamické
parametry artérie se lépe měří v příčném řezu, je naším cílem je vytvořit model,
který bude popisovat pohyb arteriální stěny v příčném řezu. Vzhledem ke způsobu
snímání artérie v příčném řezu není možné longitudinální pohyb zachytit a nebu-
deme jej tedy v dalším textu uvažovat. Výsledný model tedy bude popisovat pouze
pohyb v radiálním směru, který jediný je v příčném řezu patrný a je naznačen na
obrázku 3.8.
radiální směr
Obr. 3.8: Pohyb v radiálním směru ve snímku pořízeném v příčném řezu
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Abychom mohli aplikovat model pohybu na stěnu artérie v příčném řezu před-
pokládáme, že:
• artérie má přibližně kruhovitý tvar a je možné ji tedy popsat pomocí kružnice,
což dokazují práce Golemati et al. [41], Guerrero et al. [44] a Liu et al. [61],
• arteriální stěna je izotropní a vlivem pulzu dochází k izovolumickým změnám,
jak popisuje Gosling et al. v [42].
Vyjdeme z rovnice 1.22, která popisuje celkovou výchylku arteriální stěny v po-
délném řezu. Celková výchylka je dána součinem složky závislé na čase 𝑟t(𝑡) a pro-
storově závislé složky 𝑟s(x). Protože pracujeme s kruhovým útvarem, je vhodné
převést kartézské souřadnice do souřadnic polárních s tím, že počátek polárního
souřadného systému je umístěn do středu lumen artérie. Úhel 𝜑 v dalším postupu
neuvažujeme, neboť předpokládáme, že každý bod ležící na stěně artérie se pohybuje
stejně. V následujících rovnicích tedy místo souřadnic x = (𝑥, 𝑦)⊤ budeme pracovat
pouze se vzdáleností 𝑓 od počátku (středu lumen artérie). Výchylku arteriální stěny
v konkrétním bodě 𝑓 a čase 𝑡 označíme 𝑑p(𝑓, 𝑡) a vypočteme ji jako
𝑑p(𝑓, 𝑡) = 𝑟s(𝑓) · 𝑟t(𝑡). (3.5)
Funkce 𝑟t(𝑡) označující radiální výchylku bodu závislou na čase je shodná s rov-
nicí 1.17 (viz kapitola 1.5). 𝑟s(𝑓) je člen ovlivňující výchylku pixelu v závislosti
na jeho prostorové souřadnici 𝑓 . Stejně jako v rovnici 1.20, která popisuje radiální
složku pohybu arteriální stěny, jsme zachovali exponenciální pokles výchylky s ros-
toucí vzdáleností od arteriální stěny, jejíž vzdálenost od středu artérie jsme označili
𝑓i. Složka výchylky závislá na pozici v obrazové rovině 𝑟s(𝑓) je tedy popsána násle-
dující rovnicí
𝑟s(𝑓) = 𝑎1 · e𝑏1|𝑓−𝑓i|, (3.6)
kde 𝑎1 udává maximální výchylku arteriální stěny a parametr 𝑏1 popisuje, jak strmě
amplituda výchylky klesá.
Podobně jako navrhli Stoitsis et al. v [90], přizpůsobili jsme parametry výše
popsaného teoretického modelu klinickým datům získaným pomocí měření pohybu
v reálné sekvenci zachycující artérii v příčném řezu. Výsledek tohoto měření je vi-
dět na obrázku 3.9, kde je zobrazeno, jakým způsobem se mění poloměr artérie
během několika pomalých dechů. Části, kdy střední hodnota poloměru klesá, od-
povídají nádechu. V části, kdy střední hodnota poloměru roste, dochází k výdechu.
Část křivky, kdy střední hodnota poloměru zůstává konstantní, odpovídá pauze mezi
jednotlivými nádechy. Cílem dalšího postupu je tedy určení hodnot parametrů te-
oretického fyzikálního modelu pohybu arteriální stěny tak, aby odpovídal pohybu
obrazových bodů v UZ sekvenci.
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Obr. 3.9: Zaznamenaná změna poloměru artérie v reálné sekvenci
Ve výše zmíněné reálné sekvenci byl částečně automaticky (pomocí detektoru
Good features to track) a částečně manuálně (z množiny detekovaných bodů) vy-
brán kvalitní význačný bod ležící na arteriální stěně, který byl sledován metodou
optického toku dle Lucase a Kanadeho a jeho pozice (tj. 𝑥, 𝑦 souřadnice v obraze)
byla v průběhu měření zaznamenávána. Ze zaznamenaných pozic pak byla vypo-
čítána výchylka v radiálním směru od původní pozice. Z celého měření byl vybrán
typický úsek odpovídající jednomu srdečnímu cyklu bez výskytu parazitního jevu fe-
ature drift. Tímto postupem jsme získali 22 hodnot udávajících výchylku (v pixelech)
bodu na arteriální stěně. Získané hodnoty byly poté znormalizovány tak, aby ležely
v intervalu ⟨0; 1⟩. Normalizace hodnot je důležitá pro další postup, kdy budeme chtít
v modelu pohybu arteriální stěny zohlednit také vliv dýchání, což bude vysvětleno
v následující kapitole. Zaznamenaný a výše popsaným úpravám podrobený průběh
relativní změny výchylky v radiálním směru je zachycen na obrázku 3.10.
Vektor hodnot relativní změny výchylky byl spolu s funkcí popisující složku
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Obr. 3.10: Průběh relativní výchylky v radiálním směru ve vybraném srdečním cyklu
pohybu závislou na čase (rovnice 1.17) předložen nelineární optimalizační metodě.
Použitá optimalizační metoda, jejímiž autory jsou Coleman a Li [13], byla stručně
popsána v kapitole 1.5.1. Cílem tohoto postupu je nelezení konkrétních hodnot pa-
rametrů vystupujících v rovnici 1.17 tak, aby s jejich použitím byl výsledný průběh
výchylky co nejblíže změřenému.
Rozsahy hodnot pro jednotlivé parametry použité v rovnici 1.17 jsme stanovili
podobně jako Stoitsis et al. v [90] a to takto:
• ⟨0;∞) pro parametry 𝑎, 𝑐 a 𝑑,
• (−∞; 0⟩ pro parametr 𝑏,
• ⟨0;∞) pro parametry 𝑡1 a 𝑡2.
Výsledné parametry modelu pohybu nalezené nelineární optimalizační metodou jsou
uvedeny v tabulce 3.8. Průběh relativní změny výchylky v radiálním směru mode-
lovaný podle rovnice 1.17 za použití parametrů z tabulky 3.8 je zachycen na ob-
rázku 3.11 (srovnej s obrázkem 3.10).
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Obr. 3.11: Modelovaný průběh relativní výchylky v radiálním směru
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3.2.1 Zahrnutí modelu dýchání
Jak již bylo uvedeno v kapitole 1.5, výsledný pohyb arteriální stěny ovlivňuje jak
pulzace stěny samotná, tak dýchání. Jednotlivé příspěvky k výslednému pohybu jsou
na sobě nezávislé a výsledný pohyb je možné určit jako součet těchto příspěvků:
𝑑(𝑓, 𝑡) = 𝑑p(𝑓, 𝑡) + 𝑑r(𝑡) = 𝑟s(𝑓) · 𝑟t(𝑡) + 𝑑r(𝑡), (3.7)
kde 𝑑r(𝑡) je vliv dechu popsaný rovnicí 1.22 a členy 𝑑p(𝑓, 𝑡), 𝑟s(𝑓) a 𝑟t(𝑡) byly po-
psány v předchozí kapitole. Zdůrazněme, že parametry popisující časově závislou
složku pohybu 𝑟t(𝑡) byly hledány až po provedení normalizace, z čehož plyne, že
hodnoty námi uvažované funkce 𝑟t(𝑡) leží v intervalu ⟨0; 1⟩. V rovnici 1.22 jsme zvo-
lili amplitudu výchylky 𝑎r = 1, což má za následek, že hodnoty funkce 𝑑r(𝑡) leží
v intervalu ⟨−1; 0⟩. Pro zjednodušení dalšího textu zavedeme funkci 𝑠(𝑡) vztahem
𝑠(𝑡) = 𝑟t(𝑡) + 𝑑r(𝑡). (3.8)
Z výše uvedených vlastností funkcí 𝑟t(𝑡) a 𝑑r(𝑡) plyne, že obor hodnot funkce
𝑠(𝑡) je ⟨−1; 1⟩. Vidíme, že 𝑠(𝑡) nezávisí na prostorových souřadnicích a ovlivňuje
výchylku pouze relativně (výchylka od střední hodnoty může být jak kladná, tak
záporná, což dokládá i obrázek 3.9). Vynásobením funkcí 𝑠(𝑡) a 𝑟s(𝑓) získáme hod-
notu odpovídající výchylce daného bodu v závislosti na jeho prostorové souřadnici
𝑓 a časové souřadnici 𝑡.
Protože Schlaikjer et al. v [84] neuvádějí funkci útlumu pohybu způsobeného
dýcháním s rostoucí vzdáleností od arteriální stěny, budeme pro jednoduchost před-
pokládat, že pokles je exponenciální a má stejnou strmost jako v rovnici 3.6. Poté
můžeme prostorově závislý člen 𝑟s(𝑓) vytknout před součet funkcí 𝑟t(𝑡) a 𝑑r(𝑡) a pro
výslednou výchylku 𝑑(𝑓, 𝑡) bodu na arteriální stěně můžeme psát:
𝑑(𝑓, 𝑡) = 𝑟s(𝑓) · (𝑟t(𝑡) + 𝑑r(𝑡)) . (3.9)
Nová pozice pixelu 𝑓 ′ je dána původní vzdáleností od počátku souřadného sys-
tému 𝑓 , ke které je přičtena výchylka 𝑑(𝑓, 𝑡) a poté jsou souřadnice 𝑓 ′ a 𝜑 převedeny
zpět do kartézských souřadnic.
Z obrázku 3.9 plyne, že perioda dýchání byla 𝑇r = 11,25𝑇 .
Všechny body na arteriální stěně se pohybují stejně, proto se výchylka těchto
bodů projeví tak, že dojde ke změně poloměru artérie od jeho počáteční hodnoty
právě o velikost výchylky. Přičtením počátečního poloměru artérie k aktuální hod-
notě výchylky v každém časovém okamžiku tedy dostaneme průběh poloměru arté-
rie v celé sekvenci. Část tohoto průběhu (pro počáteční poloměr 39 px a parametr
𝑎1 = 3,8 px) zachycující první dvě periody dechu je zobrazena na obrázku 3.12.
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Obr. 3.12: Změna poloměru artérie podle navrženého modelu
Protože model pohybu se snaží popsat ideální případ, liší se výsledný průběh
změny poloměru od průběhu na obr. 3.9 (zachycující měření v reálné sekvenci). Jed-
ním z rozdílů je amplituda pohybu arteriální stěny, která je v uvažovaném modelu
mírně vyšší (přibližně o 10%). Tato hodnota se může lišit u každého jedince a v ide-
álním případě může dosahovat výchylka arteriální stěny až 10% poloměru artérie,
jak uvádí Golemati et al. v [40].
I změna střední hodnoty poloměru vlivem dýchání je v případě modelu větší
než je možné vypozorovat na průběhu z obr. 3.9. To je dáno tím, že v modelu je
na rozdíl od reálné sekvence amplituda pohybu způsobená dýcháním nastavena na
přesně stejnou hodnotu s amplitudou pohybu vlivem pulzace, jak uvádějí Schlaikjer
et al. v [84]. Rozdíl však není příliš markantní ani významný pro zamýšlené testování
funkce sledovacího algoritmu.
66
3.3 Příprava testovacích sekvencí
V této části bude popsáno, jakým způsobem byly vytvořeny všechny umělé sek-
vence UZ snímků, které byly následně použity pro vyhodnocení přesnosti, s jakou
je navržený systém schopen sledovat artérii. Pro účely této práce bylo nutné vytvo-
řit sekvence s velkým počtem snímků, aby bylo možné ověřit, že algoritmy pracují
správně i po delší době.
3.3.1 Sekvence z reálného UZ snímku
Nejprve byla vytvořena sekvence, která je pokud možno co nejvíce podobná sekvenci,
která je běžným výstupem z UZ stanice. Tato sekvence bude v následujícím textu
označována jako S0. Za účelem vytvoření této sekvence byl vybrán vzorový snímek,
který zachycuje artérii na konci diastoly, tedy v závěrečné fázi srdečního cyklu (viz
obr. 3.13). Tento snímek byl pořízen u pacienta mužského pohlaví (věk: 32 let, hmot-
nost: 83kg) pomocí UZ stanice Ultrasonix OP s lineární sondou L14-5/38 (výrobce
Ultrasonix Medical Corporation, Richmond, Kanada). Rozlišení uvedeného snímku
je 370× 370 pixelů.
Obr. 3.13: Vzorový UZ snímek z konce diastoly
V tomto snímku byla manuálně identifikována artérie a byla určena 𝑥, 𝑦 pozice
jejího středu a její poloměr 𝑟0. Tyto parametry pak vstoupily do procesu, který mě-
nil pozici jednotlivých pixelů na základě modelu popsaného v kapitole 3.2. Změnu
pozice jednotlivých pixelů lze docílit pomocí geometrické transformace. Tento proces
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byl implementován v jazyce C++ s využitím knihovny OpenCV. Pro aplikaci geome-
trických transformací na obrazy je v OpenCV dostupná metoda remap4. Parametry
metody remap včetně hodnot, které byly použity, jsou uvedeny v tabulce 3.9.




map_x mapa pro výpočet 𝑥-ových souřadnic ve
zdrojovém obraze
map_y mapa pro výpočet 𝑦-ových souřadnic ve
zdrojovém obraze
interpolation interpolační metoda bilineární interpolace
borderMode extrapolační metoda pro pixely za hra-
nicemi obrazu
BORDER_CONSTANT
borderValue jasová hodnota pixelů za hrani-
cemi obrazu v případě použití
BORDER_CONSTANT
0 (černá)
Jako zdrojový obraz src byl použit snímek z obrázku 3.13. Parametr dst ozna-
čující cílový obraz odkazoval na prázdný obraz o stejné velikosti jako zdrojový ob-
raz. Do této struktury byl zapsán výsledek volání funkce remap a následně byla tato
struktura zapsána na pevný disk pomocí metody imwrite. Parametry interpolation,
borderMode a borderValue definují, jakým způsobem budou vypočteny jasové hod-
noty pixelů spadajících mimo rastr (parametr interpolation) a za hranicemi ob-
razu (parametry borderMode a borderValue).
Samotná geometrická transformace je realizována pomocí parametrů map_x a map_y.
Výsledný obraz dst lze získat ze zdrojového obrazu src s využitím map map_x
a map_y takto:
dst(𝑥, 𝑦) = src(map_x(𝑥, 𝑦), map_y(𝑥, 𝑦)). (3.10)
Pomocí map_x a map_y určujeme, který pixel ze zdrojového obrazu src se má
zapsat na pozici 𝑥, 𝑦 ve výsledném obraze dst. V případě, že volání map_x(𝑥, 𝑦) nebo
map_y(𝑥, 𝑦) vrátí neceločíselnou hodnotu, pak je pro zjištění jasové hodnoty, která
bude zapsána do výsledného obrazu použita zvolená interpolační metoda (v našem
případě se jedná o bilineární interpolaci).
4http://docs.opencv.org/modules/imgproc/doc/geometric_transformations.html#remap
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Z popisu funkce remap plyne, že pro to, abychom docílili definovaného pohybu
pixelů ze zdrojového snímku, je nutné správně naplnit mapy map_x a map_y. Postup
pro naplnění map provádí pro každý pixel ze zdrojového obrazu tyto kroky:
• převod pozice pixelu 𝑥, 𝑦 do polárních souřadnic 𝑓 a 𝜑 s počátkem souřadného
systému ve středu artérie,
• výpočet výchylky 𝑑(𝑓, 𝑡) na základě časové souřadnice (tedy pořadí snímku) 𝑡
a prostorové souřadnice (tedy vzdálenosti od středu artérie) 𝑓 ,
• přičtení výchylky 𝑑(𝑓, 𝑡) ke vzdálenosti od počátku 𝑓 (tedy 𝑓 ′ = 𝑓 + 𝑑(𝑓, 𝑡)),
• převod polárních souřadnic 𝑓 ′ a 𝜑 zpět do kartézských souřadnic 𝑥′, 𝑦′,
• uložení nových souřadnic do map (souřadnice 𝑥′ je uložena do map_x na pozici
𝑥, 𝑦 a souřadnice 𝑦′ je uložena do map_y na pozici 𝑥, 𝑦).
Oproti modelu popsanému v [91] byly parametry 𝑎1 a 𝑏1 upraveny tak, aby odpo-
vídaly rozlišení a velikosti arterie v námi zpracovávaných videosekvencích. Konkrétní
hodnoty těchto parametrů byly v našem případě 𝑎1 = 3,8px a 𝑏1 = −0,05. Parametr
𝑎1 byl nastaven tak, aby odpovídal rozlišení daného snímku a parametr 𝑏1 v pod-
statě definuje šířku pásma, ve kterém bude zjevný pulzační pohyb arteriální stěny
a bylo nutné přizpůsobit taktéž jeho hodnotu velikosti simulované arterie a rozlišení
snímku. Výsledná sekvence velice věrně napodobuje reálné sekvence, ale neobsahuje
časově proměnlivý šum (pracuje pouze s tím, který byl přítomen v prvním vzorovém
snímku) ani žádný rušivý pohyb během sekvence (např. pohyb sondy). Z tohoto dů-
vodu byly vytvořeny další sekvence, které simulují další rušivé vlivy při snímání UZ
obrazů a které budou popsány v dalších kapitolách.
3.3.2 Sekvence s globálním pohybem
Důvodem k vytvoření této sekvence byla nutnost ověřit, zda je navržený algorit-
mus schopen se zotavit ze situace, kdy se artérie během měření dostane mimo záběr
UZ sondy a po nějaké době se opět v záběru objeví. Tuto sekvenci budeme dále
označovat symbolem SP. Sekvence SP byla vytvořena podobným způsobem, jako
předchozí sekvence S0 (tj. s využitím knihovny OpenCV a funkce remap). Proces
tvorby prvních 663 snímků (tj. první polovina sekvence) se neliší od popisu uve-
deného v předchozí kapitole. Po snímku s pořadovým číslem 663 se artérie začne
pohybovat k pravému okraji snímku až téměř celá zmizí (viz obr. 3.14). V dalším
snímku byl obrazový obsah manuálně upraven tak, aby tepna na chvíli zcela zmi-
zela. Takto upravený snímek byl do sekvence vložen pětkrát po sobě. Poté následují
snímky, kdy se artérie opět vrací od pravého okraje směrem ke středu snímku. Po-
hybu artérie v obraze bylo docíleno úpravou výpočtu nových souřadnic 𝑥′, 𝑦′. Poté,
co převodem z polárních souřadnic získáme nové hodnoty 𝑥′, 𝑦′, je souřadnice 𝑥′ mo-
difikována přičtením nebo odečtením (v závislosti na směru pohybu) fixní hodnoty
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a teprve takto upravené souřadnice jsou zapsány do map_x a map_y. Dále byl upra-
ven parametr borderMode na hodnotu BORDER_REFLECT. Toto nastavení zajišťuje, že
pixely za hranicemi obrazu budou dopočítány ze zdrojového obrazu jeho zrcadlením
podle osy definované příslušným okrajem (při pohybu doprava dochází k zrcadlení
podle osy určené levým okrajem obrazu).
Obr. 3.14: Snímek s posunutou artérií
Při pohybu zpět se artérie nevrací přesně na původní pozici, ale přibližně o 50
pixelů vpravo od původní pozice. Toto opatření by mělo být dostatečně „matoucí“
i pro algoritmy, které pro lokalizaci artérie používají poslední známou polohu. Sek-
vence pak dále pokračuje bez dalšího globálního pohybu, dokud není vytvořeno
požadovaných 1320 snímků. Je samozřejmé, že ve snímcích po dokončení globálního
pohybu artérie dochází k pulzaci arteriální stěny podle definovaného matematického
modelu, jak bylo podrobně popsáno v kapitole 3.3.1.
3.3.3 Sekvence se šumem
Kromě sekvence snímků S0, která vznikla přímou úpravou snímku z obrázku 3.13,
byly vytvořeny další čtyři sekvence, které vznikly přidáním šumu různého typu
a s různou intenzitou ke každému snímku ze sekvence S0. Konkrétně byl uvažo-
ván šum typu speckle a druhým typem šumu byl aditivní gaussovský šum. To, ja-
kým způsobem vzniká a jak se projevuje speckle šum v obraze, bylo vysvětleno již
v kapitole 1.1. Zde pouze uvedeme rovnici, která popisuje, jak je vytvořen výsledný
(zašuměný) obraz.
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V této práci byl použit obecný model speckle šumu (stejný používá například
funkce imnoise5 z prostředí MATLABr). Zašuměný obraz 𝑓(x) lze ze vzorového
obrazu 𝑔(x) získat pomocí rovnice
𝑓(x) = 𝑔(x) + 𝑔(x) · 𝑢(x), (3.11)
kde 𝑢(x) popisuje šum s uniformním rozdělením pravděpodobnosti a nulovou střední
hodnotou. Rozptyl 𝜎2𝑢 šumu 𝑢(x) byl nastaven tak, aby výsledný odstup signál šum
(Signal to Noise Ratio – SNR) byl 15 dB (sekvence označena SSP15) a 25 dB (sekvence
označena SSP25). Jako vzorový obraz 𝑔(x) byl postupně použit každý snímek ze
sekvence S0.
Přidání aditivního gaussovského šumu 𝜂(x) k obrazu 𝑔(x) ze sekvence S0 lze
vyjádřit takto
𝑓(x) = 𝑔(x) + 𝜂(x). (3.12)
Šum 𝜂(x) měl nulovou střední hodnotu a rozptyl byl opět nastaven tak, aby
výsledné SNR bylo 15 dB (sekvence označena SG15) a 25 dB (sekvence označena
SG25). Ukázky snímků z jednotlivých sekvencí s přidaným šumem jsou zachyceny na
obrázcích 3.15 a 3.16 .
(a) Speckle šum (SNR = 25dB) (b) Speckle šum (SNR = 15dB)
Obr. 3.15: Ukázky snímků narušených speckle šumem s různým SNR
5http://www.mathworks.com/help/images/ref/imnoise.html
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(a) Aditivní gaussovský šum (SNR = 25dB) (b) Aditivní gaussovský šum (SNR = 15dB)
Obr. 3.16: Ukázky snímků narušených šumu aditivním gaussovským šumem s růz-
ným SNR
3.3.4 Sekvence vytvořené pomocí FIELD II
Aby bylo možné ověřit robustnost navrženého řešení z hlediska odolnosti vůči mik-
ropohybu, bylo pomocí nástroje FIELD II vytvořeno několik sekvencí, které vznikly
softwarovým „snímáním“ vytvořeného fantomu. Nástroj FIELD II byl představen
v kapitole 1.6. Bylo zde uvedeno, že jednotlivé funkce je možné volat z prostředí
MATLABr, čehož bylo využito a v tomto prostředí byl proveden celý proces tvorby
simulovaných sekvencí. Postup pro vytvoření umělého UZ snímku se skládá z těchto
kroků:
1. vytvoření fantomu, který bude snímán pomocí simulované sondy,
2. spuštění softwarového snímání pomocí sondy s definovanými vlastnostmi a ulo-
žení výsledků snímání,
3. načtení výsledků a sestavení výsledného obrazu.
Kolmý směr (tj. od sondy směrem dovnitř tkáně) je označován v simulaci sou-
řadnicí 𝑧, směr podélný (tj. rovnoběžný s delším rozměrem sondy) souřadnicí 𝑥
a souřadnice 𝑦 označuje směr rovnoběžný s kratším rozměrem sondy. Pro účely této
práce byl vytvořen fantom o velikosti 𝑥 × 𝑧 = 60 × 60mm a o šířce 𝑦 = 10mm.
Se souřadnicí 𝑦 se (kromě počátečního rozmístění bodových odražečů) během si-
mulace nepracuje, neboť to nebylo pro účely této práce žádoucí. V tomto prostoru
bylo náhodně rozmístěno 100000 bodových odražečů, jimž byla přiřazena amplituda
echogenity na základě mapy echogenity vyobrazené na obrázku 3.17.
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Obr. 3.17: Mapa echogenity
Tato mapa echogenity byla vytvořena manuálně úpravou reálného UZ snímku
(viz obr. 3.13). Tento UZ snímek byl nejprve rozostřen pomocí gaussovského rozostření
s poloměrem 3 obrazové body. Poté byl snímek podroben procesu posterizace, čímž
vznikl snímek s pěti odstíny šedé barvy. Nakonec byl k takto upravenému snímku
přidán monochromatický gaussovský šum s mírou 1,2 %.
Amplituda echogenity jednotlivých bodových odražečů je váhována koeficientem,
který odpovídá tomu, jak světlá je oblast v mapě echogenity, do které bodový odražeč
na základě své pozice patří. Čím světlejší je oblast v mapě odrazivosti, tím vyšší je
amplituda echogenity bodového odražeče. Maximální hodnota amplitudy byla 167
a minimální hodnota 0.
Na rozdíl od sekvence vzniklé z reálného snímku se zde model pohybu aplikuje
na bodové odražeče a nikoli na pixely výsledného obrazu, čímž odpadá nutnost
interpolace. Postup jak zjistit, kam se posunou jednotlivé bodové odražeče lze pak
popsat takto:
• převedení pozice bodového odražeče 𝑥, 𝑧 do polárních souřadnic 𝑓 a 𝜑 s po-
čátkem souřadného systému ve středu artérie,
• výpočet výchylky 𝑑(𝑓, 𝑡) na základě časové souřadnice (tedy pořadí snímku) 𝑡
a prostorové souřadnice (tedy vzdálenosti od středu artérie) 𝑓 ,
• přičtení výchylky 𝑑(𝑓, 𝑡) ke vzdálenosti od počátku 𝑓 (tedy 𝑓 ′ = 𝑓 + 𝑑(𝑓, 𝑡)),
• převod polárních souřadnic 𝑓 ′ a 𝜑 zpět do kartézských souřadnic 𝑥′, 𝑧′,
• uložení nových souřadnic 𝑥′, 𝑧′.
Výše uvedeným způsobem vzniknou pro každý snímek v sekvenci čtyři vektory: vek-
tory s pozicemi bodových odražečů x,y, z a vektor amplitud echogenity a. Tyto
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Tab. 3.10: Parametry použité při simulaci pomocí FIELD II
Parametr symbol hodnota
střední kmitočet sondy 𝑓0 5MHz
vzorkovací kmitočet 𝑓s 100MHz
rychlost zvuku v tekutině 𝑐 1540m/s
vlnová délka 𝜆 0,308mm
šířka elementu sondy 𝑘 0,05mm
mezera mezi elementy (kerf) 𝑤 0,308mm
počet elementů sondy 𝑁𝑒 192
počet aktivních elementů sondy 𝑁𝑎 64
vektory jsou poté uloženy do souboru jehož jméno odpovídá pořadí snímku v sek-
venci.
Během simulace jednotlivých snímků byly pozice a amplitudy načítány ze sou-
borů uložených v předcházejícím kroku. Pro simulaci byla použita lineární sonda
s parametry popsanými v tabulce 3.10. Jako budicí signál byl použit sinusový signál
s kmitočtem 𝑓0, jehož hodnota je společně s hodnotami ostatních parametrů pou-
žitými při simulaci uvedena v tabulce 3.10. Tímto způsobem vznikla sekvence UZ
snímků jejichž rozlišení je 490× 490 pixelů.
Parametry modelu pohybu byly nastaveny v souladu s tabulkou 3.8. Hodnoty
parametrů 𝑎1 a 𝑏1 byly ponechány na původních hodnotách uvedených v [91], tedy
𝑎1 = 0,4mm a 𝑏1 = −0,1722. Takto vytvořená sekvence byla označena jako SF0.
Výsledný simulovaný snímek z této sekvence je na obrázku 3.18.
Obr. 3.18: Ukázka snímku ze sekvence simulované pomocí nástroje FIELD II
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Kromě sekvence SF0 byly vytvořeny ještě dvě další sekvence (SF2 a SF5), které
vznikly tak, že náhodně vybraná část bodových odražečů byla nahrazena novými.
Nové bodové odražeče byly umístěny na náhodné pozice v okolí maximálně jednoho
milimetru od původní pozice a jejich amplituda byla nastavena také náhodně tak,
aby byla maximálně desetkrát větší nebo desetkrát menší než amplituda původních
bodových odražečů. V sekvenci SF2 byly tímto způsobem nahrazeny 2% bodových
odražečů a v sekvenci SF5 bylo nahrazeno 5% bodových odražečů. Jednotlivé bodové
odražeče mohou ve skutečných záznamech mizet a objevovat se na jiných pozicích.
Tato náhodná změna v poloze a/nebo amplitudě echogenity bodových odražečů
může být způsobena například mírným pohybem sondy nebo pohybem snímané
tkáně či orgánu (viz kapitola 1.3.2 věnovaná problematice mikropohybu). Sekvence
SF2 a SF5 tedy mají za účel simulovat různou míru tohoto jevu, na čemž bude možné
testovat odolnost sledovacího algoritmu.
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4 EXPERIMENTÁLNÍ VÝSLEDKY
Abychom objektivně ověřili vlastnosti navrženého systému, byl tento podroben kom-
plexnímu testování na uměle vytvořených sekvencích. Experiment, během kterého
byly získány výsledky, probíhal následovně: nejprve byla načtena zdrojová sekvence
snímků, poté byly nastaveny všechny parametry algoritmu (viz kapitola 3.1.5) a pa-
rametry zvoleného detektoru významných bodů. Poté bylo spuštěno samotné mě-
ření, kdy byly měřeny a do paměti zaznamenávány geometrické parametry artérie
(konkrétně její poloměr a plocha). Tato data byla na konci měření uložena do CSV
souboru. Tento experiment byl pro každou zdrojovou sekvenci opakován osmkrát
a v každém opakování byl použit jiný detektor významných bodů. Pro inicializaci
celého algoritmu a jednotlivých detektorů významných bodů bylo použito nastavení,
které bylo popsáno v kapitole 3.1.6. Kromě měření parametrů artérie byly do dalšího
CSV souboru zaznamenávány také doby, které jednotlivé části procesu potřebují pro
výpočet.
Jako zdrojová data byly postupně použity všechny dříve popsané sekvence:
• sekvence vytvořená z reálného UZ snímku, označená S0 (viz kapitola 3.3.1),
• sekvence s globálním pohybem, označená SP (viz kapitola 3.3.2),
• sekvence s aditivním gaussovským šumem, označené SG25a SG15 (viz kapi-
tola 3.3.3),
• sekvence se speckle šumem, označené SSP25 a SSP15 (viz kapitola 3.3.3),
• sekvence simulované pomocí nástroje FIELD II, označené SF0, SF2 a SF5 (viz
kapitola 3.3.4).
Výše popsaným způsobem tedy vznikly pro každou kombinaci testovací sekvence
a detektoru významných bodů dva soubory. Jeden z nich obsahoval časové údaje
a druhý obsahoval zaznamenané hodnoty geometrických parametrů artérie. Tyto
dva CSV soubory byly dále zpracovány tak, aby bylo možné vyhodnotit přesnost
měření a výpočetní náročnost algoritmu, což je popsáno v následujícím textu.
4.1 Metodika vyhodnocování přesnosti měření
Pro vyhodnocení přesnosti, s jakou pracují algoritmy pro analýzu pohybu, je jako
měřítko často používán tzv. deformační index (z anglického Warping Index – WI).
Toto měřítko je definováno jako střední geometrická chyba mezi skutečnou a změ-










kde 𝑅 značí oblast zájmu (ROI), 𝑁𝑅 je počet pixelů v této oblasti, 𝑀 udává cel-
kový počet snímků v sekvenci, vektor w obsahuje odhadnuté a vektor w0 skutečné
výchylky jednotlivých pixelů. Výchylka není v tomto případě jediné číslo, ale dvou-
rozměrný vektor, protože je uvažována zvlášť výchylka v radiálním a longitudinálním
směru.
Slovně lze deformační index popsat tak, že je to míra, s jakou se průměrně liší
odhadnutá (změřená) výchylka od skutečné výchylky ve vybraných bodech obrazu,
které jsou definovány pomocí oblasti zájmu. Například ve studii publikované Go-
lemati et al. [40] autoři uvádějí, že body pro výpočet deformačního indexu byly
v obraze manuálně rozmístěny a to v okolí komplexu intima–media.
V našem případě se nabízí možnost vypočítat deformační index z jednotlivých
bodů, které jsou nalezeny detektorem významných bodů. Za běhu navrženého algo-
ritmu však dochází k nahrazování části (nebo v případě reinicializace měření dokonce
všech) významných bodů a proto není možné toto měřítko použít v podobě, v jaké
bylo popsáno v rovnici 4.1.
V rovnici 4.1 jsou počítány dvě průměrné hodnoty. První průměrná hodnota
je počítána přes všechny body v oblasti zájmu. Druhá pak počítá průměr přese
všechny snímky v testovací sekvenci. Naší oblastí zájmu je celá arteriální stěna (po-
tažmo významné body detekované v oblasti vymezené maskou v blízkosti arteriální
stěny). K průměrování výchylky jednotlivých významných bodů dochází již přímo
v algoritmu tím, že je těmito body prokládána elipsa, která je dále zjednodušena na
kružnici. Elipsa je pro účely algoritmu popsána obdélníkem, do kterého je vepsána.
U obdélníku lze jednoduše určit jeho střed (těžiště), který je považován za střed
hledané kružnice. Poloměr hledané kružnice je vypočten jako průměrná hodnota
z velikosti obou poloos. Poloosy původní elipsy mají vzhledem k faktu, že artérie
v příčném řezu je zobrazena jako téměř dokonalá kružnice, téměř shodnou velikost
a proto se výsledná kružnice liší od původní elipsy jen minimálně. Poloměr artérie
změřený navrženým algoritmem v sobě tedy obsahuje průměrnou výchylku všech
sledovaných bodů v daném snímku. Pokud se nám podaří tuto informaci z namě-
řených dat získat, zbývá již jen jednoduše vypočítat průměr přese všechny snímky
v sekvenci.
Vektor hodnot změřených poloměrů pro všechny časové okamžiky označíme jako
R = [𝑅(𝑡1), 𝑅(𝑡2), . . . 𝑅(𝑡𝑀)], kde 𝑀 je počet prvků tohoto vektoru, který odpovídá
počtu snímků v jednotlivých sekvencích. Předpokládejme, že se všechny body na
arteriální stěně pohybují stejně, pak se musí výchylka těchto bodů projevit tak,
že dojde ke změně poloměru od jeho počáteční hodnoty právě o velikost výchylky.
Odečtením počátečního poloměru artérie 𝑟0 od hodnoty poloměru v daném časovém
okamžiku (snímku) tedy dostaneme výslednou hodnotu výchylky 𝑤′. Vektor těchto
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výchylek pro všechny časové okamžiky označíme w′. Můžeme jej vypočítat jako
w′ = R − 𝑟0, (4.2)
kde jako poloměr 𝑟0 budeme uvažovat poloměr změřený v prvním snímku sekvence.
Konstrukce vektoru správných výchylek w′0 je podstatně jednodušší. Víme, že
výchylka bodů obrazu v simulovaných sekvencích je dána funkcí 𝑑(𝑓, 𝑡) popsanou
rovnicí 3.9. Body ležící přesně na arteriální stěně nejsou ovlivněny členem, který
exponenciálně tlumí amplitudu výchylky, a můžeme tedy jejich výchylku v radiálním
směru 𝑑𝑤 závislou na čase 𝑡 popsat takto
𝑑w(𝑡) = 𝑎1 · 𝑟t(𝑡), (4.3)
kde 𝑎1 udává maximální výchylku arteriální stěny a 𝑟t(𝑡) je člen ovlivňující výchylku
v závislosti na časové souřadnici a je popsán rovnicí 1.17.
Na základě předpokladu, že všechny body na arteriální stěně se pohybují stejně,
získáme vektor w′0 tak, že za sebe seřadíme hodnoty 𝑑w(𝑡) pro jednotlivé časové
okamžiky:
w′0 = [𝑑w(𝑡1), 𝑑w(𝑡2), . . . 𝑑w(𝑡𝑀)]. (4.4)
Pro vyhodnocení přesnosti měření bylo použito obecně známé měřítko Root









kde 𝑀 je celkový počet snímků v sekvenci. Hodnota RMSE tedy udává míru, jak se
liší změřené a správné hodnoty výchylky.
Ze srovnání rovnic 4.1 a 4.5 plyne, že hodnota RMSE je analogií deformačního
indexu. Druhá mocnina normy rozdílu vektorů ‖w(𝑛,x)−w0(𝑛,x)‖2 v rovnici 4.1
se v našem případě zjednodušila na rozdíl dvou čísel umocněný na druhou, neboť
pracujeme pouze s výchylkou v radiálním směru.
Pro komplexní vyhodnocení vlastností nového algoritmu uzpůsobeného pro dlou-
hodobé měření byla přesnost stanovena i u verze sledovacího algoritmu, který nebyl
uzpůsoben pro zamezení odplouvání bodů ani pro detekci pohybu artérie. Tento al-
goritmus bude v dalším textu označován jako referenční metoda. Oproti navrženému
algoritmu (jehož blokový diagram je vyobrazen na obrázku 3.1) je referenční metoda
podstatně jednodušší. Kroky prováděné referenční metodou jsou následující:
1. lokalizace artérie (stejným způsobem jako u navrženého řešení, tj. za použití
detektoru Viola-Jones a Houghovy transformace),
2. detekce významných bodů v oblasti definované maskou,
3. sledování těchto bodů a ukládání jejich pozic,
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4. výpočet poloměru artérie z uložených hodnot.
V tabulkách uvedených v následujících kapitolách budou uváděny hodnoty RMSE
navrženého řešení a pro srovnání také hodnoty RMSE získané měřením pomocí re-
ferenční metody.
4.2 Testování na sekvenci z reálného UZ snímku
Jako první uvádíme v tabulce 4.1 výsledky získané testováním navrženého sys-
tému na sekvenci S0, která vznikla přímou úpravou reálného UZ snímku (viz ka-
pitola 3.3.1).
Tab. 4.1: Výsledky pro sekvenci S0
RMSE [px]









*Nevhodné nastavení parametrů maskWidth a 𝜖aw
Jak již bylo dříve zmíněno, tato sekvence je až příliš ideální, neboť neobsahuje
žádné (záměrně vytvořené) rušivé jevy ani šum, proto je nežádoucí feature drift při
měření minimální i u referenční metody, která proti němu není ošetřena. Z postupu,
jakým byla sekvence vytvořena (viz kapitola 3.3.1), je zřejmé, že jediná nežádoucí
změna jasových hodnot pixelů je dána interpolací. Z tohoto důvodu není v namě-
řených datech výrazný rozdíl mezi navrženým řešením a referenční metodou, což
dokládá i tabulka 4.1 a grafy na obrázcích B.1 a B.2, které zobrazují průběh vý-
chylky od počátečního poloměru ve střední části sekvence (od snímku č. 600 do
snímku č. 1000).
Použití detektorů založených na scale-space reprezentaci (tj. SURF a SIFT) vedlo
dokonce v případě vlastního řešení k horším výsledkům než v případě referenční me-
tody. Tento jev lze vysvětlit nutností úpravy parametrů maskWidth a 𝜖aw. Jak bylo
zmíněno již v kapitole 1.4.3, tyto detektory vyžadují pro správnou funkci přístup
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k poměrně velkému okolí významného bodu. Abychom toho dosáhli, bylo nutné na-
stavit parametr maskWidth na vyšší hodnotu než u ostatních detektorů (viz také
tabulky 3.6 a 3.5). Pokud byla šířka masky nastavena na stejnou hodnotu jako
u ostatních detektorů (tj. 4 pixely), nebyly detektory SIFT a SURF schopny de-
tekovat žádný významný bod. S úpravou šíře masky bylo nutné nastavit na vyšší
hodnotu i parametr 𝜖aw. Toto nastavení vedlo k tomu, že mohou být detekovány
i body, které neleží úplně přesně na arteriální stěně, které mají negativní vliv na
přesnost měření (elipsa proložená sledovanými body nekopíruje dostatečně přesně
stěnu artérie).
Výše popsaná úprava nastavení parametrů algoritmu vedla také k tomu, že bě-
hem fáze aktualizace dochází k odstranění a přidání velkého počtu bodů. Množina
bodů, u kterých nedošlo ke změně, obsahuje pouze málo bodů, což vede k tomu,
že arteriální stěna není sledována plynule a dochází k velkým skokům ve velikosti
poloměru mezi sousedními snímky, což je zejména patrné při pohledu na průběh
poloměru sledovaného pomocí algoritmu SURF (viz obr. B.3).
V dalších částech této práce tedy v tabulkách výsledky pro detektory SIFT
a SURF uvádíme vždy s poznámkou, že nastavení parametrů nebylo vhodné. V dále
uvedených grafech nejsou průběhy získané měřením pomocí detektorů SIFT a SURF
uváděny pro přehlednost vůbec, protože výsledky s jejich využitím jsou už z principu
nekvalitní a bylo by tedy zbytečné je vizuálně srovnávat s ostatními metodami.
4.3 Testování na sekvenci s globálním pohybem
Dále se zaměříme na sekvenci s globálním pohybem SP (viz kapitola 3.3.2). Výsledky
testování na této sekvenci jsou uvedeny v tabulce 4.2.
Zde je na první pohled patrné, že referenční metoda zcela selhává, což je před-
vídatelný výsledek, neboť tento algoritmus není připraven na situaci, kdy artérie ze
snímku zmizí a poté se opět objeví. Jakmile se část artérie dostane mimo snímek,
jsou sledované body ztraceny. Algoritmus pro výpočet optického toku prohledává
poměrně rozsáhlou oblast v okolí původního umístění bodu a snaží se nalézt body,
jejichž okolí je co nejvíce podobné hledanému bodu. Je zřejmé, že správný hle-
daný bod se ve snímku nevyskytuje a množina sledovaných bodů bude prázdná.
Zde je nutné upozornit na jednu z vlastností algoritmu. Proložení elipsy sledova-
nými body je možné jen v případě, kdy je k dispozici alespoň pět sledovaných bodů.
Není-li tato podmínka splněna je výsledný změřený poloměr nastaven na nulovou
hodnotu. Uvážíme-li, že se při vyhodnocování přesnosti měření od aktuální hodnoty
poloměru odečítá jeho počáteční hodnota, projeví se to v grafu průběhu modelované
a odhadnuté výchylky zápornými hodnotami, které odpovídají velikosti počátečního
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Tab. 4.2: Výsledky pro sekvenci s globálním pohybem SP
RMSE [px]









*Nevhodné nastavení parametrů maskWidth a 𝜖aw
poloměru (v námi uvažovaném případě přibližně 35 px). Tuto skutečnost dokládají
i průběhy v grafu na obrázku B.4 (od snímku č. 680) dále). Tím v podstatě dochází
k výrazné penalizaci algoritmu v úsecích měření, kdy není artérie správně deteko-
vána. Touto funkcionalitou disponuje jak navržené řešení, tak referenční metoda
a obě metody jsou tedy penalizovány stejným způsobem. Ve výjimečných přípa-
dech se může stát, že Lucas-Kanadeho metoda vyhodnotí jako posunutý bod jiný,
nekorektní bod obrazu. Zde je ovšem nutné podotknout, že umístění takto naleze-
ných bodů je pak náhodné a tyto body nelze použít pro další měření. To je případ
pyramidální verze Harrisova detektoru (viz obrázek B.4).
V případě navrženého řešení trvá vyhodnocení toho, že artérii nelze ve snímku
nalézt, různě dlouho podle toho, jak jsou po obvodu artérie rozmístěny významné
body a podle toho, jak dlouho je možné body, které dosud nezmizely ze záběru, pro-
ložit elipsu rozměrově podobnou sledované artérii. Jakmile nastane skutečnost, že je
změřený poloměr artérie výrazně větší nebo výrazně menší než průměrná hodnota
poloměru, je spuštěn proces lokalizace artérie. Snímky v této části sekvence neobsa-
hují celou artérii, proto je lokalizační proces neúspěšný a poloměr artérie je nasta-
ven na nulovou hodnotu (což se v grafu na obrázku B.5 projevuje hodnotami okolo
−35px). Proces lokalizace artérie je pak spouštěn v každém následujícím snímku
tak dlouho, dokud není artérie opět úspěšně lokalizovaná, což nastane v okamžiku,
kdy se artérie ve snímku opět objeví celá (snímek č. 694). Vysoké hodnoty výchylky
v případě detektoru FAST a PyramidGFTT jsou způsobeny tím, že jako posunuté
byly vyhodnoceny nesprávné body v obraze a detekovaná kružnice pak měla příliš
velký poloměr. Z této situace se však navržený algoritmus dokázal během několika
snímků zotavit.
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4.4 Testování na sekvencích se šumem
Výsledky testování na sekvencích s přidaným šumem (viz kapitola 3.3.3) jsou shr-
nuty v tabulce 4.3. V tomto případě jsou grafy průběhu modelované a odhadnuté
výchylky velmi nepřehledné a proto uvádíme výsledky pouze v tabulce, která je do-
statečně vypovídající. Na sekvencích se speckle šumem je vidět, že referenční metoda
nedosahuje zdaleka tak dobrých výsledků a v případě SNR 15 dB selhává úplně. Lze
tedy konstatovat, že navržené řešení je vysoce odolné vůči šumu typu speckle. Na
sekvencích s aditivním gaussovským šumem dosáhlo navržené řešení srovnatelných
výsledků jako referenční metoda za použití Harrisova detektoru (ostatní detektory
si vedly o něco hůře). Dále se ukázalo, že detektor typu FAST je v sekvencích se šu-
mem zcela nepoužitelný (hodnoty RMSE při použití tohoto detektoru jsou zdaleka
nejvyšší).
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Tab. 4.3: Výsledky testování na sekvencích se šumem
RMSE [px]
Sekvence SG25 Sekvence SG15 Sekvence SSP25 Sekvence SSP15
detektor Vlastní řešení Referenční metoda Vlastní řešení Referenční metoda Vlastní řešení Referenční metoda Vlastní řešení Referenční metoda
FAST 0,7294 0,4589 130,7459 87,4540 1,3140 2,0677 71,0773 27,7223
GFTT 0,5009 0,4467 3,5075 2,3608 0,5284 2,0766 1,8481 111,5661
Harris 0,5507 0,4466 2,7701 2,6365 0,5182 0,8722 2,9193 138,6851
PyramidFAST 0,7363 0,4419 7,2317 317,1422 0,6538 1,7567 1,3670 57,0142
PyramidGFTT 1,8534 0,4467 3,7247 3,0969 0,9464 1,6672 3,7871 111,5661
PyramidHarris 0,8455 0,4466 3,6748 2,6365 0,5463 0,8722 6,7516 79,9053
SIFT* 2,5185 0,6359 2,4984 3,4048 3,0416 1,5040 2,7530 36,2255
SURF* 7,9336 0,7283 7,3784 5,8053 2,9812 1,4324 3,4052 119,2418
*Nevhodné nastavení parametrů maskWidth a 𝜖aw
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4.5 Testování na sekvencích vytvořených pomocí
FIELD II
Na sekvencích softwarově simulovaných pomocí nástroje FIELD II (viz kapitola 3.3.4)
je velmi dobře vidět zlepšení, kterého je dosaženo při použití metody navržené v této
práci. Na těchto sekvencích se totiž velmi výrazným způsobem projevil jev feature
drift. Negativní důsledky tohoto jevu však byly v navrženém řešení výrazným způ-
sobem potlačeny.
Při použití referenční metody se sledované body v průběhu měření postupně
posouvaly dále od arteriální stěny, jak to ukazují i průběhy odhadnuté výchylky
v grafech B.6 a B.8. V grafech uvádíme pro přehlednost pouze výsledky měření
pro sekvence SF0 a SF5 jakožto extrémní případy. Výsledky v sekvenci SF2 leží mezi
těmito dvěma, což dokládá i tabulka 4.4, která jasně ukazuje, že navržené řešení
ve všech případech dosahuje lepších výsledků než referenční metoda a dokládají to
i průběhy průběhy odhadnuté výchylky zobrazené na obrázcích B.7 a B.9. Výrazného
zlepšení bylo docíleno následujícím způsobem:
Body, které se posunuly od artérie dále, než je definovaný práh 𝜖aw, jsou z množiny
sledovaných bodů odebrány, neboť nesplňují podmínku maximální vzdálenosti od
stěny artérie (viz rovnice 3.4). Díky tomu by se hodnota měřeného poloměru neměla
během měření výrazně odchylovat od skutečné hodnoty.
Pokud se i přes výše uvedený fakt stane, že sledovaný poloměr bude výrazně
větší než jeho průměrná hodnota počítaná průběžně během celého měření, dojde
ke spuštění procesu lokalizace artérie, který znovu nalezne artérii ve snímku a určí
správnou hodnotu jejího poloměru. Původní body jsou poté nahrazeny novými, které
leží na arteriální stěně a měření pokračuje dále.
Zákmit v okamžiku snímku č. 363 patrný u detektorů FAST, PyramidFAST a Py-
ramidGFTT je způsoben selháním detekce artérie. V tomto okamžiku došlo k nasta-
vení měřeného poloměru na nulovou hodnotu. V dalším snímku je již artérie úspěšně
lokalizována a měření pokračuje dál. Detektor Viola-Jones nemá 100% úspěšnost,
navíc byl trénován na reálných UZ snímcích. I přesto, že jsme se snažili vytvořit
simulované snímky co nejpodobnější reálným, jsou simulované odlišné od reálných
(například neobsahují takové množství detailů, jak je to vidět i na obrázku 3.18),
což snižuje úspěšnost detektoru. Selhání detekce v tomto konkrétním případě je toho
důkazem.
Lze konstatovat, že výsledky pro jednotlivé sekvence jsou při použití nově navr-
žené metody podobné a míra změny bodových odražečů nemá na rozdíl od referenční
metody významný vliv na chování algoritmu. Tím bylo experimentálně ověřeno, že
navržená metoda velmi dobře odolává jevu feature drift.
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Tab. 4.4: Výsledky pro simulované sekvence
RMSE [px]
Sekvence SF0 Sekvence SF2 Sekvence SF5
detektor Vlastní řešení Referenční metoda Vlastní řešení Referenční metoda Vlastní řešení Referenční metoda
FAST 5,4155 4,7228 3,4047 2,2439 2,6877 8,5352
GFTT 3,2930 4,6989 3,4846 3,0030 1,8297 8,2929
Harris 3,1549 12,3438 2,6611 3,1298 2,1330 10,8453
PyramidFAST 4,6271 4,5415 3,4589 2,8418 3,0496 8,4503
PyramidGFTT 3,1285 4,6989 3,7575 3,0030 3,0792 8,2929
PyramidHarris 2,2129 12,2012 2,8523 3,2625 2,1592 10,8453
SIFT* 2,6675 3,5862 7,7134 2,8584 3,7332 8,9161
SURF* 2,5806 4,7200 5,0508 3,4516 3,7584 6,6658
*Nevhodné nastavení parametrů maskWidth a 𝜖aw85
4.6 Vyhodnocení výpočetní náročnosti
Jedním z důležitých požadavků na navržený systém je, aby byl schopen pracovat
v reálném čase. Proto byla změřena výpočetní náročnost jednotlivých kroků algo-
ritmu. Pro tento účel byly do zdrojového kódu doplněny příkazy měřící uplynulý čas
mezi dvěma částmi kódu a tento čas byl poté spolu s názvem činnosti zapsán na
standardní výstup. Tímto způsobem byly zaznamenány doby trvání následujících
kroků algoritmu pro dlouhodobé sledování artérie:
• lokalizace artérie, která dále zahrnuje tyto kroky: detekce pomocí detektoru
Viola-Jones, úprava obrazu, nalezení středu artérie pomocí Houghovy trans-
formace a přesné určení poloměru analýzou průměrného jasu,
• výpočet optického toku, tj. určení vektorů pohybu pro všechny sledované
body pomocí algoritmu Lucas-Kanade,
• aktualizace sledovaných bodů, tj. odstranění bodů nevyhovujících některé
z podmínek popsaných v kapitole 3.1,
• detekce významných bodů, tj. samotná detekce významných bodů v oblasti
vymezené binární maskou pomocí zvoleného detektoru významných bodů.
Lokalizace artérie se provádí minimálně jednou za 120 snímků (v sekvenci o 1320
snímcích je lokalizace prováděna 12krát) případně víckrát, dochází-li v sekvenci
k výraznému pohybu artérie. Ostatní procesy se provádí pro každý snímek. Během
zpracování jedné sekvence tedy vznikne dostatečně velký vzorek dat pro statistické
vyhodnocení. Aby bylo možné naměřené časy hromadně zpracovat a statisticky vy-
hodnotit, byl standardní výstup aplikace přesměrován do textového souboru, který
byl následně strojově zpracován a výsledky jsou prezentovány v této kapitole. V ta-
bulkách dále v této kapitole jsou uváděny průměrné doby a za znakem ± je uváděna
směrodatná odchylka.
Měření bylo provedeno na PC s čtyřjádrovým procesorem Intel Core i5-2320
(pracovní frekvence 3,00GHz) a 16GB operační paměti. Na PC byl nainstalován
64-bitový operační systém Windows 7 se Service Pack 1. Kromě samotné aplikace
na počítači neběžel žádný další program.
Vzhledem k tomu, že se časy mírně liší při nasazení v reálných a simulovaných
sekvencích, budou výsledky popsány zvlášť pro reálné sekvence a zvlášť pro simulo-
vané sekvence.
4.6.1 Výpočetní náročnost pro sekvence vytvořené z reál-
ného UZ snímku
Při pohledu do tabulky 4.5 je zjevné, že časově nejnáročnějším krokem je lokalizace
artérie, která trvá zhruba 32 až 37ms. Tento proces je také nejvíce závislý na míře
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šumu v datech (v případě sekvence SG15 trvá lokalizace artérie téměř dvojnásobnou
dobu než v případě nezašuměné sekvence). Za normálních okolností jsou podokna
neobsahující artérii vyřazena hned na začátku kaskády klasifikátorů detektoru Viola-
Jones a nemusí být dále zpracovávána. Přidání šumu způsobí, že klasifikátory na
začátku kaskády zkoumané podokno, které neobsahuje artérii, nevyřadí a musí tedy
být vyhodnoceno i dalšími stupni kaskády. O tom, že dané podokno artérii neobsa-
huje, je rozhodnuto až na vyšším (v nejhorším případě posledním) stupni kaskády.
Nárůst doby detekce ve snímcích za přítomnosti šumu lze tedy vysvětlit nutností
průchodu každého podokna více stupni klasifikační kaskády.
Zbylé dva kroky algoritmu trvají v porovnání s lokalizací artérie zanedbatelnou
dobu (řádově jednotky ms) a jsou nezávislé na míře šumu obsaženého v datech.
Tabulka 4.6 popisuje, jak dlouho trvá pro jednotlivé detektory proces detekce
významných bodů. Údaje v této tabulce jsou silně závislé na tom, jakým způsobem
je detektor v OpencCV implementován. Je možné, že existují efektivnější implemen-
tace těchto algoritmů, které však nejsou součástí knihovny OpenCV a proto nebyly
testovány. I zde platí, že doba detekce významných bodů je ve většině případů v pod-
statě nezávislá na úrovni šumu ve vstupních datech. Výjimkou z tohoto tvrzení je
detektor FAST, u nějž doba detekce pro více zašuměná data (SNR 15 dB) mírně
vzrostla (u sekvence SG15 došlo k téměř ztrojnásobení doby nutné pro detekci). To
lze vysvětlit tak, že přidaný šum znemožňuje rychlé vyřazení bodů, které nejsou vý-
znamné a musí být prováděno vyhodnocení většího počtu pixelů v kruhovém okolí
bodu, což je samozřejmě výrazně pomalejší.
Jednoznačně nejrychlejším detektorem je detektor typu FAST (doba detekce pod
1ms), naopak jednoznačně nejpomalejším detektorem je detektor typu SIFT (doba
detekce okolo 50ms). I zde se ukázala podobnost Harrisova detektoru a detektoru
GFTT, neboť časy nutné pro detekci významných bodů jsou v obou případech téměř
shodné (přibližně 4ms). Pyramidální verze Harrisova detektoru a detektoru GFTT
jsou přibližně dvakrát časově náročnější než jejich běžné verze, což odpovídá teore-
tickým předpokladům, neboť detekce je vlastně prováděna dvakrát (v každém patře
gaussovské pyramidy). Zajímavým zjištěním bylo, že detektor SURF byl jen o málo
pomalejší než běžné verze detektorů GFTT a Harris, avšak body, které tento de-
tektor vybírá jsou nezávislé na měřítku a výsledky by tedy měly být spíše podobné
pyramidálním verzím detektorů GFTT a Harris.
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Tab. 4.5: Časová náročnost jednotlivých kroků algoritmu v sekvencích vytvořených z reálného UZ snímku
sekvence S0 SP SG25 SG15 SSP25 SSP15
činnost doba [ms] doba [ms] doba [ms] doba [ms] doba [ms] doba [ms]
lokalizace artérie 32,1817± 5,6196 27,7233± 10,4150 33,8281± 7,5466 69,5630± 17,3460 36,6865± 6,7562 49,1673± 11,4628
výpočet optického toku 1,2365± 0,1886 1,2121± 0,1548 1,2019± 0,0310 1,2703± 0,0869 1,2305± 0,0679 1,2575± 0,0555
aktualizace bodů 1,9607± 0,5038 1,9280± 0,5389 1,8252± 0,3446 1,8616± 1,1737 1,9116± 0,4169 1,8581± 0,4104
Tab. 4.6: Časová náročnost jednotlivých detektorů významných bodů v sekvencích vytvořených z reálného UZ snímku
sekvence S0 SP SG25 SG15 SSP25 SSP15
detektor doba detekce [ms] doba detekce [ms] doba detekce [ms] doba detekce [ms] doba detekce [ms] doba detekce [ms]
FAST 0,8396± 0,2698 0,7858± 0,2509 0,7134± 0,0147 2,3667± 0,0662 0,7887± 0,1175 1,0316± 0,0169
GFTT 3,9280± 0,0267 3,9578± 0,0481 4,0403± 0,0615 3,8846± 0,0790 3,9694± 0,0465 4,0304± 0,0613
Harris 3,8376± 0,0226 3,8494± 0,0272 3,8319± 0,0253 4,1257± 0,0276 3,8731± 0,0403 3,9060± 0,0466
PyramidFAST 1,8930± 0,0968 1,8941± 0,0398 1,9499± 0,0277 3,7527± 22,3128 2,0231± 0,0432 2,3066± 0,0970
PyramidGFTT 7,9298± 0,0497 7,9119± 0,2172 7,9344± 0,2158 7,8872± 0,0304 7,9340± 0,0655 7,9871± 0,0766
PyramidHarris 7,7800± 0,0511 7,8161± 0,0633 7,7683± 0,0605 8,0720± 0,1124 7,8227± 0,0608 7,8046± 0,0654
SIFT 50,4512± 0,8582 50,7482± 0,5237 48,2937± 0,4488 56,4971± 0,0300 51,5447± 0,4684 51,7546± 0,4675
SURF 4,8920± 0,0347 4,8789± 0,0428 5,1709± 0,0336 5,1958± 0,0670 4,8976± 0,0301 4,9451± 0,0461
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4.6.2 Výpočetní náročnost pro sekvence vytvořené pomocí
FIELD II
I pro sekvence vytvořené pomocí nástroje FIELD II (viz tab. 4.7) platí, že časově nej-
náročnější je proces lokalizace artérie, který v tomto případě trvá přibližně dvakrát
tak dlouho (64 až 68ms), než tomu bylo v případě sekvencí vytvořených z reálného
UZ snímku. Důvodem, proč jsou časy různé, je rozdílné rozlišení snímků. Snímky
simulované pomocí FIELD II mají větší rozlišení (490× 490 pixelů oproti 370× 370
pixelů v případě sekvencí vytvořených z reálného UZ snímku), což znamená, že jeho
prohledání pomocí detektoru Viola-Jones trvá déle. Kromě toho také artérie zabírá
větší část obrazu a proto bylo nutné zvětšit maximální velikost okna pro detektor
Viola-Jones, což znamená, že je vyhodnocováno větší množství oken a tím pádem
dochází k dalšímu nárůstu doby potřebné pro detekci artérie.
Tab. 4.7: Časová náročnost jednotlivých kroků algoritmu v simulovaných sekvencích
sekvence SF0 SF2 SF5
činnost doba [ms] doba [ms] doba [ms]
lokalizace artérie 68,4577± 3,1749 64,0609± 4,7764 45,3305± 4,6217
výpočet optického toku 1,9920± 0,0589 2,0168± 0,0573 2,0197± 0,0550
aktualizace bodů 2,9135± 0,4386 3,0749± 0,5186 3,0026± 0,4402
Výpočet optického toku i aktualizace bodů trvá, podobně jako v případě reálných
sekvencí, řádově jednotky ms. I zde došlo z důvodu zvětšení rozlišení snímků k jeden
a půl až dvojnásobnému nárůstu oproti reálným sekvencím, avšak maximální doba
nutná pro výpočet optického toku činí 2ms a doba nutná pro aktualizaci sledovaných
bodů činí 3ms.
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Tab. 4.8: Časová náročnost jednotlivých detektorů významných bodů pro simulované
sekvence
sekvence SF0 SF2 SF5
detektor doba detekce [ms] doba detekce [ms] doba detekce [ms]
FAST 2,1154± 0,0633 1,9140± 0,0625 1,7389± 0,1171
GFTT 6,9957± 0,0715 6,9594± 0,0786 6,9318± 0,0961
Harris 6,7864± 0,0794 6,7816± 0,1025 6,7374± 0,0843
PyramidFAST 4,7199± 0,0910 4,4485± 0,1114 4,1775± 0,1809
PyramidGFTT 14,0562± 0,1277 14,0365± 0,1200 13,9525± 0,1011
PyramidHarris 13,7155± 0,1514 13,7560± 0,1191 13,9031± 0,1415
SIFT 87,9057± 0,6578 85,9078± 0,6152 85,7683± 0,7097
SURF 9,3003± 0,1161 9,1949± 0,1096 9,0297± 0,1617
Výsledky v tabulce 4.8 jsou v souladu s trendy v tabulce 4.6. Nejrychlejším detek-
torem je detektor typu FAST a nejpomalejším je detektor typu SIFT. Doba detekce
pyramidálních verzí detektorů GFTT, Harris i FAST je přibližně dvojnásobná v po-
rovnání s jejich běžnými verzemi.
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5 DISKUZE VÝSLEDKŮ
Z provedených experimentů a jejich výsledků plyne, že nejpřesnějších výsledků dosa-
huje navržené řešení při použití Harrisova detektoru. Poté následuje detektor Good
Features To Track, pyramidální verze Harrisova detektoru a pyramidální verze de-
tektoru GFTT.
Ostatní testované detektory se pro dlouhodobé sledování artérie ve videosek-
venci ukázaly jako nevhodné, což bude podrobněji rozebráno dále. Průměrné hod-
noty RMSE společně se směrodatnou odchylkou (uvedenou za znakem ±) vypočtené
z dílčích výsledků ze všech testovacích sekvencí shrnuje tabulka 5.1.
Tab. 5.1: Shrnutí výsledků
Vlastní řešení Referenční metoda
detektor RMSE [px] RMSE [px]
Harris 2,1571± 1,1805 23,5637± 42,6128
GFTT 2,1900± 1,4033 17,4266± 33,9864
PyramidHarris 2,6019± 1,8809 14,9629± 24,1116
PyramidGFTT 2,6974± 1,2096 17,4627± 33,9718
PyramidFAST 2,9210± 2,1527 46,3151± 97,3015
SIFT* 3,8778± 1,7676 9,2976± 12,1503
SURF* 4,7680± 1,7579 18,5777± 36,2387
FAST 24,6887± 43,1216 25,5803± 36,4263
*Nevhodné nastavení parametrů maskWidth a 𝜖aw
Výsledky Harrisova detektoru a detektoru GFTT jsou velmi podobné a to jak,
co se týče přesnosti měření, tak i co se týče rychlosti výpočtu. Vzhledem k tomu,
že oba detektory používají pro detekci významných bodů analýzu vlastních hodnot
strukturního tenzoru a liší se pouze v tom, zda jsou jako měřítko významnosti pou-
žity obě vlastní hodnoty nebo pouze menší z nich (viz kapitola 1.4.1), je podobnost
jejich výsledků logická. Další výhodou těchto detektorů je i to, že jimi vybrané body
mají vysoký informační obsah, což dokládá naše studie publikovaná v [106].
Detektor typu FAST se ukázal také jako nevhodný, neboť jeho chování je vý-
razně ovlivněno přítomností šumu ve zdrojových datech a pro silně zašuměná data
je naprosto nepoužitelný. Nízkou odolnost algoritmu vůči šumu přiznávají i sami
autoři [77]. Výrazné zlepšení přineslo použití pyramidální verze tohoto detektoru.
Tento fakt ukazuje na to, že velikost poloměru kružnice, na níž jsou zkoumány hod-
noty intenzity pixelů, není, při použití tohoto detektoru v UZ snímcích, vhodná.
Ukázalo se, že v běžných UZ snímcích nejsou příliš hojně zastoupeny příznaky
nazývané bloby a tedy, že detektory blobů (SURF a SIFT) nejsou pro použití v UZ
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snímcích příliš vhodné. Méně přesné výsledky při použití těchto detektorů lze dále
vysvětlit nutností úpravy parametrů maskWidth a 𝜖aw popsanou v kapitolách 3.1
a 3.1.6. Upravené nastavení vede k tomu, že za běhu algoritmu jsou detekovány
a v množině sledovaných bodů ponechány i takové body, jejichž vzdálenost od ar-
teriální stěny je poměrně značná. Tyto body mají samozřejmě negativní vliv na
přesnost měření, neboť elipsa proložená sledovanými body nekopíruje dostatečně
přesně arteriální stěnu. Úprava nastavení parametrů algoritmu dále vede k tomu, že
během fáze aktualizace bodů dochází k odstranění a přidání velkého počtu bodů,
což vede k tomu, že arteriální stěna není sledována plynule a dochází k velkým
skokům ve velikosti poloměru mezi sousedními snímky. Významné body detekované
detektory SURF a SIFT jsou (díky tomu, že pro detekci významných bodů využí-
vají scale-space reprezentaci) nezávislé na změně měřítka, což však není pro potřeby
této práce nutné. Naopak jsou detektory SURF a SIFT výpočetně náročnější. Lze
tedy konstatovat, že použití významných bodů nezávislých na změně měřítka není
vzhledem ke zvýšení výpočetní náročnosti příliš výhodné. K podobným výsledkům
jsme došli také v práci [105], kde byly testovány detektory Difference of Gaussians,
Fast Hessian a Harris-Laplace (upravená verze Harrisova detektoru, která detekuje
body nezávislé na změně měřítka) z hlediska jejich opakovatelnosti.
Dále lze konstatovat, že navržená metoda je odolná vůči jevu feature drift a je
vhodná pro dlouhodobé sledování artérie v sekvenci UZ snímků, což dokazují zejména
výsledky na sekvencích vytvořených softwarovým „snímáním“ počítačového fan-
tomu. Výrazného zlepšení bylo docíleno kombinací dvou postupů, které byly navr-
ženy v této práci. Prvním z nich je kontrola podmínky maximální vzdálenosti od
stěny artérie, která zajišťuje, že body, které se posunuly od artérie dále, než je de-
finovaný práh, jsou z množiny sledovaných bodů odebrány. Druhým postupem je
průběžná kontrola velikosti poloměru artérie. Pokud se stane, že sledovaný poloměr
bude výrazně větší než jeho průměrná hodnota počítaná průběžně během celého
měření, dojde ke spuštění procesu lokalizace artérie, který znovu nalezne artérii ve
snímku a určí správnou hodnotu jejího poloměru. Původní body jsou poté nahrazeny
novými, které leží na arteriální stěně a měření pokračuje dále.
Schopnost navrženého řešení poradit si se situací, kdy artérie ze scény zcela zmizí
a poté se opět objeví, byla objektivně ověřena na testovací sekvenci SP. Referenční
metoda v tomto případě podle našeho předpokladu zcela selhala. Dále byly také sub-
jektivně ověřeny ostatní druhy pohybu běžného v reálně nasnímaných UZ sekvencích
na více než dvou desítkách záznamů s různým nastavením UZ sondy a s různými
nežádoucími jevy, které se v sekvenci vyskytly. Ve všech sekvencích bylo navržené
řešení schopno v dostatečně krátkém čase (řádově jednotky vteřin) nalézt po změně
scény artérii a dále ji sledovat v průběhu sekvence.
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5.1 Srovnání s jinými metodami
Jak uvádí i Beneš v [5] je přímočaré srovnání s jinými metodami komplikované,
protože metody jsou často experimentálně zkoušeny pouze na snímcích, kde jsou
podmínky pro měření naprosto ideální. Srovnání námi navržené metody s jinými
metodami pro sledování artérie není dost dobře možné, neboť se nám nepodařilo
nalézt studii, která by se zabývala sledováním artérie v sekvencích delších než řá-
dově jednotky srdečního cyklu. Zároveň existuje málo studií, které by obsahovaly
opravdovou „ground truth“ informaci o poloze a velikosti artérie v UZ snímku. Tato
informace spočívá v přesném vyznačení (anotování/labelování) hledaného nebo sle-
dovaného objektu (v našem případě arteriální stěny) v jednotlivých snímcích. Častý
přístup spočívá v ručním označení objektu v UZ snímku expertem, což s sebou
nese riziko lidské chyby. V sekvencích, které byly vytvořeny v této práci bylo toto
riziko eliminováno aplikací matematického modelu buď přímo na jednotlivé pixely
obrazu nebo na bodové odražeče v případě sekvencí simulovaných pomocí nástroje
FIELD II. Abychom byli schopni porovnat absolutní hodnoty chyb, je nutné nejprve
převést tyto hodnotu z pixelů na mikrometry. UZ snímek použitý pro vytvoření
testovacích sekvencí byl pořízen UZ stanicí Ultrasonix OP s lineární sondou L14-
5/38 (výrobce Ultrasonix Medical Corporation, Richmond, Kanada). Tato stanice
má prostorové rozlišení 97𝜇m. Chyba sledování RMSE v sekvenci S0 při použití
Harrisova detektoru činí 0,6269± 0,4537px, což odpovídá 0,0608± 0,044mm.
Ilea et al. se zabývají segmentací a sledováním komplexu vrstev intima-media
v UZ snímcích zachycených podélném řezu. V jejich studii [53] lze nalézt i vyhod-
nocení přesnosti algoritmu pro sledování, které se však opírá o manuálně anotovaná
data. Autoři uvádějí chybu výchylky na rozhraní lumen-intima 0,06± 0,03mm a na
rozhranímedia-adventitia 0,08±0,04mm. K těmto výsledkům došli výpočtem euklei-
dovské vzdálenosti pixelů na úsečce spojující rozhraní lumen-intima (LI) a rozhraní
media-adventitia (MA) v bloku, který určil algoritmus a v bloku, který určil expert.
Vzhledem k tomu, že se naše práce zabývá analýzou UZ snímků v příčném řezu,
kde tato rozhraní nejsou tak dobře patrná, nelze provést přímé srovnání. Autoři
této studie uvádějí i informace o výpočetní náročnosti jimi navrženého algoritmu:
segmentace prvního snímku trvá mezi 6 a 14 vteřinami, sledování komplexu intima-
media v následujících snímcích pak mezi 1 a 2,5 vteřinami v závislosti na délce
rozhraní LI a MA. Lze tedy konstatovat, že námi navržené řešení je, co se výpočetní
náročnosti týče, lepší.
Liu at al. ve své studii [61] sice používají algoritmus pro sledování artérie, ale
využívají jej pouze jako pomocný krok pro lokalizaci plaku na arteriální stěně. Vý-
sledky uvedené v jejich práci popisují pouze úspěšnost lokalizace plaku. Autoři také
neuvádí, jak výpočetně náročný jejich algoritmus je.
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Gríofa et al. [43] uvádějí číselné hodnoty pro změnu plochy sledované artérie, ale
neporovnávají změřené hodnoty se skutečnými („ground truth“) hodnotami plochy
a nelze tak zjistit přesnost jimi navrženého algoritmu. V této studii taktéž nejsou
uvedeny informace o výpočetní náročnosti navrženého algoritmu.
Podobně neúplné výsledky uvádějí i Thangavel et al. v [93]. V této studii lze
nalézt křivky reprezentující výchylku sledovaného bloku ve směru osy 𝑥 a ve směru
osy 𝑦, avšak porovnání s ground truth informací zde chybí. Autoři také neuvádějí
časovou náročnost použitého algoritmu, pouze konstatují, že měření není možné
provádět v reálném čase.
Nejpodobnější výzkum provedli Gastounioti et al. v [36, 38, 37] a Golemati et al.
v [40]. Autoři se zabývají pohybem arteriální stěny v podélném řezu. Tato skupina
studií také obsahuje ground truth informaci, která je matematicky modelována (na
základě podobného modelu, který byl použit v této práci) a nehrozí zde lidská chyba.
Autoři používají pro testování následující sekvence: Sekvence z reálného UZ snímku,
sekvence s aditivním gaussovským šumem s různým SNR, sekvence s šumem typu
speckle s různým SNR a sekvenci simulovanou pomocí nástroje FIELD II. Označení
sekvencí je shodné s tím, které bylo použito v této práci až na jedinou výjimku
a tou je sekvence simulovaná pomocí nástroje FIELD II, kterou autoři označují SF.
Každá sekvence obsahuje 87 snímků (3 srdeční cykly). Vzhledem k tomu, že naše
experimenty byly provedeny na velmi podobných sekvencích, lze výsledky porovnat
i pro konkrétní sekvence. Je vhodné poznamenat, že naše testovací sekvence obsahují
několikanásobně více snímků a projevuje se v nich jev feature drift, který není možné
v krátkých sekvencích používaných Gastounioti et al. a Golemati et al. hodnověrně
vyhodnotit. Tento fakt je významný zejména při porovnávání výsledků na sekvencích
s větší mírou šumu a na simulované sekvenci.
Ve studiích [36, 38, 37, 40] používají autoři pro hodnocení přesnosti měřítko
deformační index (anglicky warping index), které bylo popsáno v kapitole 4.1 a lze
jej vypočítat podle rovnice 4.1. Gastounioti et al. a Golemati et al. uvádějí, že body
pro výpočet deformačního indexu byly v obraze umístěny manuálně a to na rozhraní
lumen a arteriální stěny. Konkrétně byly body rozmístěny v rastru, kdy v radiálním
směru byla vzdálenost bodů 0,45mm a v longitudinálním směru pak 1,5mm, jak je
to vyznačeno bílými značkami na obrázku 5.1.
Souvislost mezi měřením pohybu v podélném a příčném řezu vysvětluje obrá-
zek 5.2. Zelenými křížky jsou označeny body v místech artérie, která si v obou
řezech odpovídají. Oranžovou barvou jsou vyznačeny body v podélném řezu, které
v odpovídajícím příčném řezu nejsou z principu tohoto zobrazení viditelné. Podobně
se v příčném řezu vyskytují body (vyznačené světle modrými křížky), které nejsou
viditelné v podélném řezu a leží v jedné rovině příčného řezu s body označenými
zeleně, tedy v rovině kolmé na podélný řez. V podélném řezu je možné zaznamenat
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Obr. 5.1: Rozmístění bodů pro výpočet deformačního indexu (vykresleno do snímku
z vlastní databáze podle [40])
podélný řez příčný řez
Obr. 5.2: Souvislost měření v podélném a příčném řezu
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jak pohyb v radiálním, tak pohyb v longitudinálním směru (viz také obrázek 1.5).
Naopak v příčném řezu je možné měřit pouze pohyb v radiálním směru (což ukazuje
obrázek 3.8).
V tabulkách 5.2, 5.4 a 5.3 uvádíme srovnáni navržené metody s metodami po-
psanými ve studiích [36, 38, 37, 40]. Všechny výše zmíněné studie se zabývají po-
rovnáním více metod. V tabulkách níže tedy uvádíme pouze metody, které sami
autoři v příslušných studiích označují za nejlepší. V řádku, který obsahuje hodnoty
získané námi navrženým řešením, jsou uvedeny hodnoty získané měřením při po-
užití Harrisova detektoru, který – jak již bylo zmíněno – dává nejlepší výsledky.
V prvním sloupci tabulky je vždy uveden název metody, který je shodný s názvem,
který používají autoři ve své studii. Ve většině výše uvedených studií lze dohledat
číselné hodnoty deformačního indexu jak pro longitudinální, tak radiální směr zvlášť
a v tabulkách tedy porovnáváme odpovídající si hodnoty deformačního indexu (tj.
deformační index v radiálním směru).
Tab. 5.2: Porovnání deformačního indexu (WI) v radiálním směru a RMSE, hodnoty
uváděné v pixelech
Označení metody Označení sekvence
S0 SG25 SG15 SSP25 SSP15 SF0
Vlastní řešení (RMSE) [px] 0,7738 0,5507 2,7701 0,5182 2,9193 3,1549
OFLK(WLS) [40] (WI) [px] 0,58 0,71 1,41 0,41 0,55 1,14
K2 [36] (WI) [px] 1,0703 2,258 3,6282 - - 1,1254
Studie [37] používá pro vyhodnocení jako jednotku milimetry, proto uvádíme
srovnání navrženého řešení s metodou ABM_KF-K2 samostatně v tabulce 5.3.
V případě vlastního řešení byly hodnoty RMSE přepočítány na milimetry pomocí
prostorového rozlišení 97𝜇m.
Tab. 5.3: Porovnání deformačního indexu (WI) v radiálním směru a RMSE, hodnoty
uváděné v milimetrech
Označení metody Označení sekvence
S0 SG25 SG15 SSP25 SSP15 SF0
Vlastní řešení (RMSE) [mm] 0,0751 0,0534 0,2687 0,0503 0,2832 0,3060
ABM_KF-K2 [37] (WI) [mm] 0,084 0,265 0,983 - - 0,095
Ve studii [38] uvádí autoři pouze celkové hodnoty deformačního indexu (tedy
ne zvlášť pro radiální a longitudinální směr) a proto je srovnání obou metod mírně
nepřesné.
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Tab. 5.4: Porovnání celkového deformačního indexu (WI) a RMSE, hodnoty uváděné
v pixelech
Označení metody Označení sekvence
S0 SG25 SG15 SSP25 SSP15 SF0
Vlastní řešení (RMSE) [px] 0,7738 0,5507 2,7701 0,5182 2,9193 3,1549
MAFOF (A) [38] (WI) [px] 0,99 1,88 2,5 - - 2,91
Z uvedených tabulek vyplývá, že námi navržené řešení dosahuje v porovnání
s metodami Gastounioti et al. a Golemati et al. velmi dobrých výsledků. Navržené
řešení dosáhlo nejlepších výsledků ze všech porovnávaných metod v případě sekvence
SSP25 (šum typu speckle, SNR 25 dB). Srovnatelné výsledky lze pozorovat v případě
sekvencí S0 (vzniklá úpravou reálného snímku), SG25 (aditivní gaussovský šum, SNR
25 dB) a SG15 (aditivní gaussovský šum, SNR 15 dB). Naopak horších výsledků do-
sahuje navržené řešení na sekvencích SSP15 (šum typu speckle, SNR 15 dB) a SF0
(simulovaná pomocí nástroje FIELD II). Zde je ovšem nutné opět upozornit na fakt,
že Gastounioti et al. a Golemati et al. prováděli měření na sekvenci obsahující 87
snímků a v naší studii jsou použity sekvence s celkovým počtem snímků rovným
1320.
Bohužel ani v jedné z výše uvedených studií nejsou uvedeny informace o výpo-
četní náročnosti jednotlivých metod.
5.2 Požadavek na zpracování v reálném čase
V námi navrženém řešení je časově nejnáročnějším krokem lokalizace artérie, která se
provádí přibližně každý stý snímek, případně víckrát, dochází-li v sekvenci k výraz-
nému pohybu artérie. Budeme-li uvažovat snímkovou frekvenci 25 snímků za vteřinu,
pak máme na zpracování jednoho snímku k dispozici přibližně 40ms.
Procesy výpočtu optického toku a aktualizace sledovaných bodů, které se pro-
vádí pro každý snímek trvají řádově jednotky ms. Dalším krokem, který se provádí
v každém snímku, je detekce významných bodů, která závisí na typu zvoleného de-
tektoru. U detektoru typu SIFT je doba nutná pro detekci významných bodů okolo
50ms, což jej pro práci v reálném čase činí zcela nepoužitelným. Jednoznačně nej-
rychlejším detektorem je detektor typu FAST (doba detekce pod 1ms), který je
však pro naše účely také nevhodný vzhledem k jeho výrazné závislosti na přítom-
nosti šumu ve vstupních datech. Detektory Harris a GFTT potřebují pro detekci
významných bodů přibližně 4ms, jejich pyramidální verze jsou přibližně dvakrát
časově náročnější. Zvolíme-li Harrisův detektor (který v našich testech dosáhl nej-
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lepších výsledků) a zohledníme také dobu nutnou pro výpočet optického toku a aktu-
alizaci sledovaných bodů, pak pro zpracování každého snímku potřebujeme necelých
8ms (počítáno ze sekvencí s reálnými nikoli simulovanými snímky). V případě, kdy
nedochází k lokalizaci artérie je patrné, že doba, která je k dispozici pro zpracování
jednoho snímku, na tyto operace dostačuje s velkou rezervou.
Proces lokalizace artérie trvá přibližně 35ms. Přičteme-li k této době ještě dobu
nutnou pro detekci významných bodů, výpočet optického toku a aktualizaci sledo-
vaných bodů, dostáváme se nad hranici 40ms. V případě, kdy máme k dispozici
uloženou sekvenci a její snímky zpracováváme dodatečně, projeví se zvýšená doba
potřebná pro zpracování snímku pouze tak, že zpracování dalšího snímku bude pro-
vedeno až poté, co je dokončeno zpracování aktuálního snímku (pro uživatele by to
znamenalo, že snímek bude v okně pro zobrazení výstupního snímku zobrazen delší
dobu, než běžně zpracovávané snímky a zároveň se na chvíli pozastaví vykreslování
grafu zachycujícího změnu měřeného parametru). V systému pracujícím v reálném
čase, který snímky ihned po jejich zaznamenání předává k zobrazení/zpracování je
situace komplikovanější. V tomto případě jsou snímky posílány ke zpracování nezá-
visle na probíhajícím výpočtu a může se tedy stát, že systém předá ke zpracování
další snímek v době, kdy stále ještě není dokončeno zpracování předchozího snímku.
Jedno z možných řešení je snímek, který dorazí před dokončením zpracování ak-
tuálního snímku, ignorovat a zpracovat až po něm následující snímek (dojde tedy
k přeskočení jednoho snímku ve videosekvenci). Tímto postupem se doba, kterou
máme k dipozici pro zpracování snímku, zdvojnásobí a bude již dostatečná k prove-
dení všech kroků, které jsou součástí námi navrženého algoritmu. Toto řešení s sebou
nese riziko, že mezi snímky dojde k výraznému pohybu ve scéně a artérie nebude
správně sledována (body budou rozmístěné ve scéně mimo oblast arteriální stěny).
Navržené řešení, jak vyplývá z testování, je však vůči tomuto efektu dostatečně
robustní a s podobnou situací se vypořádá bez výrazného zvýšení chyby měření.
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6 ZÁVĚR
Tato práce se věnuje analýze ultrazvukových videosekvencí a to konkrétně dlouhodo-
bému měření geometrických parametrů krkavice v příčném řezu. V části věnované
rozboru stávajícího stavu byly popsány základní vlastnosti UZ snímků a metody,
které se běžně používají pro lokalizaci artérie a její sledování v sekvenci UZ snímků.
Následně bylo představeno několik detektorů významných bodů, které byly dále
testovány s ohledem na jejich využitelnost pro sledování významných bodů v UZ
videosekvencích. Dále byly popsány jevy, které ovlivňují pohyb artérie, a jejich ma-
tematické modely včetně možnosti kompletní softwarové simulace ultrazvukových
sekvencí.
Ve vlastním řešení byla představena nová metoda pro dlouhodobou analýzu po-
hybu artérie v příčném řezu v sekvenci UZ snímků. Byl popsán návrh a implementace
systému pro automatické sledování artérie a dlouhodobé kontinuální měření jejích
parametrů v sekvenci UZ snímků. Nejprve byl popsán celý navržený systém, který se
skládá z několika detailně popsaných procesů. Pro lokalizaci artérie byl využit detek-
tor typu Viola-Jones, pomocí kterého je nalezena oblast obsahující hledanou artérii
a její pozice je dále zpřesněna pomocí Houghovy transformace. Na základě známé po-
zice arteriální stěny je definována maska, ve které jsou detekovány významné body,
které jsou dále sledovány pomocí Lucas-Kanadeho metody pro výpočet optického
toku. V této práci jsou navrženy dva nové procesy a to proces aktualizace sledova-
ných bodů a proces reinicializace. Úkolem procesu aktualizace sledovaných bodů je
odstranit body, které leží daleko od arteriální stěny (a mají negativní vliv na přesnost
měření) a v případě potřeby doplnit množinu sledovaných bodů novými, které leží
přesně na arteriální stěně (podrobně popsáno v kapitole 3.1.3). Proces reinicializace
spočívá v pravidelném vyhodnocování, zda se sledovaná artérie výrazně neposunula
z poslední známé pozice. Za tímto účelem se pravidelně spouští proces lokalizace
artérie a pokud je zjištěn výrazný pohyb artérie, je množina sledovaných bodů vy-
prázdněna a jsou detekovány nové body, které leží v oblasti arteriální stěny nalezené
procesem lokalizace artérie (podrobně popsáno v kapitole 3.1.4). Díky těmto nově
navrženým procesům je systém schopen velice přesně sledovat arteriální stěnu i ve
velmi dlouhých videosekvencích a to i v případě, kdy v obraze dochází k výraznému
pohybu artérie.
Následně byl formulován nový matematický model pohybu arteriální stěny v příč-
ném řezu, který zohledňuje vliv dýchání. Na základě tohoto modelu bylo poté vytvo-
řeno několik umělých sekvencí UZ snímků, které byly dále použity pro vyhodnocení
přesnosti navrženého řešení. Jedná se o dva základní druhy videosekvencí: sekvence
vzniklé přímou úpravou reálného UZ snímku a sekvence kompletně simulované po-
mocí nástroje FIELD II. V těchto sekvencích jsou simulovány dva velmi důležité jevy:
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globální pohyb artérie a drobný pohyb bodových odražečů (tzv. „mikropohyb“). Vy-
tvořené sekvence jsou jedinečné také svou délkou, což umožňuje jejich použití pro
vyhodnocení přesnosti měření v dlouhých videosekvencích.
Vytvořené simulované sekvence byly použity pro komplexní testování navrženého
řešení. Kromě vyhodnocení přesnosti měření byla pozornost věnována také vyhod-
nocení výpočetní náročnosti. Z výsledků vyplývá, že co se týče přesnosti, nejlepších
výsledků je možné dosáhnout s použitím Harrisova detektoru významných bodů.
Tento detektor patří také mezi jeden z nejrychlejších. Naopak jako nevhodné se
ukázaly detektory založené na scale-space reprezentaci (detektory typu Fast Hes-
sian a Difference of Gaussians) a také detektor typu FAST. Z porovnání s jinými
metodami (viz kapitola 5.1) vyplynulo, že navržené řešení dosahuje lepších nebo
srovnatelných výsledků jako jiné metody, u kterých jsou však dostupné pouze vý-
sledky testování na krátkých videosekvencích, které neobsahují žádné rušivé jevy
(například globální pohyb).
V práci byly splněny všechny cíle, které byly vytyčeny v kapitole 2:
• Systém je zcela automatický a nevyžaduje vstup operátora na začátku měření
ani v případě, kdy dojde k posunu sledované artérie mimo obraz a poté zpět.
• Systém je schopen provádět spolehlivé a přesné měření i ve velmi dlou-
hých sekvencích, neboť vhodným způsobem řeší problém „odplouvání“ vý-
znamných bodů (feature drift).
• Systém je robustní vůči běžným jevům v UZ sekvencích jako je pohyb
sondy, polykání, dýchání pacienta apod.
• Systém je odolný vůči šumu, což bylo dokázáno na sekvencích uměle naru-
šených šumem různého typu.
• Systém je schopen pracovat v reálném čase při zpracování většiny snímků.
Pro dodržení požadavku na zpracování v reálném čase i v okamžicích, kdy do-
chází k reinicializaci měření, je nutné provést dodatečnou (avšak jednoduchou)
úpravou navrženého algoritmu.
• Naměřené hodnoty je možné uložit pro další zpracování do souboru typu
CSV a takto naměřená data je možné dále zpracovat.
• Při návrhu byla věnována velká pozornost modularitě celého systému a proto
je systém jednoduše rozšiřitelný a upravitelný.
Kromě samotného systému pro dlouhodobou analýzu videosekvencí je dalším
přínosem práce formulace komplexního modelu pohybu arteriální stěny v příčném
řezu, který nebyl v odpovídající podobě dosud popsán. Tento model je unikátní tím,
že zahrnuje všechny významné vlivy působící na arteriální stěnu během srdečního
cyklu, tj. vedle samotné pulzace arteriální stěny i dýchací artefakty. Díky tomu, že
model pro popis pohybu používá velké množství parametrů, je možné přizpůsobit
výsledný model pohybu klinickým datům jejich vhodným nastavením a dosáhnout
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tak co největší podobnosti se skutečnými průběhy zaznamenanými u konkrétních
pacientů.
Dalším přínosem práce jsou uměle vytvořené sekvence zachycující artérii v příč-
ném řezu, které vznikly na základě navrženého modelu. Tyto sekvence je možné
využít pro testování přesnosti dalších algoritmů pro sledování artérie a proto mohou
být v případě zájmu poskytnuty dalším vědeckým týmům.
Navržený systém může být vzhledem ke svým vlastnostem implementován do
běžně používaných UZ stanic, což by mohlo výrazným způsobem urychlit práci lé-
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SEZNAM SYMBOLŮ, VELIČIN A ZKRATEK
1D, 2D jednodimenzionální, dvoudimenzionální
𝑎1 maximální výchylka arteriální stěny v radiálním směru
𝑎2 maximální výchylka arteriální stěny v longitudinálním směru
𝑎r maximální výchylka arteriální stěny způsobená dýcháním
𝑎, 𝑏, 𝑐, 𝑑, 𝑡0, 𝑡1, 𝑡2 parametry modelu pohybu arteriální stěny
ABMM Affine Block Motion Model
𝑏1 útlum výchylky v v radiálním směru
𝑏2 útlum výchylky v longitudinálním směru
BRISK Binary Robust Invariant Scalable Keypoints
c souřadnice středu artérie
C Programovací jazyk C
C++ Programovací jazyk C++
CCA Common Carotid Artery
CenSurE Center Surround Extremas
COLE název nástroje pro simulaci UZ snímků
CSV Comma Separated Values
CT Computed Tomography
CVD Cardiovascular Disease
𝐷(x, 𝜎) rozdíl Gaussiánů (DoG)
𝐷e(a,b) Eukleidovská vzdálenost bodů a a b
𝑑(x, 𝑡) výchylka bodu x v čase 𝑡
𝑑(𝑓, 𝑡) výchylka bodu ve vzdálenosti 𝑓 od středu artérie v čase 𝑡
𝑑p(𝑓, 𝑡) výchylka bodu v čase 𝑡 v příčném řezu
𝑑r(𝑡) výchylka bodu v čase 𝑡 způsobená dýcháním
det determinant matice
DoG Difference of Gaussians
DWT Discrete Wavelet Transform
𝑒 chyba sledování
E(𝑋) Střední hodnota veličiny 𝑋
𝜖aw práh pro vzdálenost bodů od arteriální stěny
𝜖md minimální vzdálenost mezi dvěma významnými body
𝜖e práh pro maximální hodnotu chyby sledování
𝑓 vzdálenost od počátku polárního systému souřadnic
𝑓i vzdálenost stěny artérie od počátku souřadného systému
FAST Features from Accelerated Segment Test
FIELD II název nástroje pro simulaci UZ snímků
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FUSK název nástroje pro simulaci UZ snímků
𝐺(x, 𝜎) Gaussova funkce
GFTT Good features to track
GNG Growing Neural Gas
Γ(𝑡𝑖, 𝑡𝑖+1) Pulzní funkce
H(x) Hessova matice v bodě x
𝜂 gaussovský šum
𝐼(x) funkce intenzity v bodě x
𝐼𝑎(x) První (parciální) derivace funkce 𝐼(x) ve směru 𝑎
𝐼𝑎𝑎(x) Druhá (parciální) derivace funkce 𝐼(x) ve směru 𝑎
𝐼𝑎𝑏(x) Derivace funkce 𝐼(x) ve směru 𝑎 a poté 𝑏
IMT Iintima Media Thickness
𝐿(x, 𝜎) Funkce scale-space
𝑙(x, 𝑡) výchylka bodu x v čase 𝑡 ve směru rovnoběžném s arteriální
stěnou
𝑙s(x)) výchylka bodu x ve směru rovnoběžném s arteriální stěnou
𝑙t(𝑡)) výchylka v čase 𝑡 ve směru rovnoběžném s arteriální stěnou
LoG Laplacian of Gaussian
𝜆 vlastní hodnota matice
M(x) strukturní tenzor v bodě x
MATLABr programové prostředí pro vývoj algoritmů
MSER Maximally Stable Extremal Region Extractor
𝑛 počet prvků (vektoru, matice apod.)
NCC Normalized Cross Correlation
OpenCV Open Computer Vision
ORB Oriented Binary Robust Invariant Scalable Keypoints
PC Personal Computer
PWV Pulse Wave Velocity
𝑅 funkce významnosti bodu dle S. Harrise
R𝑛 𝑛-rozměrný vektorový prostor se souřadnicemi z oboru reál-
ných čísel
𝑟 poloměr artérie
𝑟max maximální poloměr (artérie)
𝑟min minimální poloměr (artérie)
𝑟(x, 𝑡) výchylka bodu x v čase 𝑡 ve směru kolmém ke stěně artérie
𝑟s(x) výchylka bodu x ve směru kolmém ke stěně artérie
𝑟t(𝑡) výchylka v čase 𝑡 ve směru kolmém ke stěně artérie
RMSE Root Mean Square Error
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ROI Region Of Interest
S0 Sekvence z reálného UZ snímku
SF0 Sekvence simulovaná pomocí FIELD II
SF2 Simulovaná sekvence s 2% nahrazených bodových odražečů
SF5 Simulovaná sekvence s 5% nahrazených bodových odražečů
SG25 Sekvence s gaussovským aditivním šumem (SNR 25 dB)
SG15 Sekvence s gaussovským aditivním šumem (SNR 15 dB)
SP Sekvence s globálním pohybem
SSP25 Sekvence se speckle šumem (SNR 25 dB)
SSP15 Sekvence se speckle šumem (SNR 15 dB)
SIFT Scale Invariant Feature Transform
SNR Signal to Noise Ratio
SSD Sum of Squared Differences
SURF Speeded Up Robust Features
SUSAN Smallest Univalue Segment Assimilating Nucleus
𝜎 označení rozptylu
𝑡 časová proměnná
𝑇 perioda (srdečního cyklu)
𝑇r perioda dechu
tr stopa matice
𝑢 šum s uniformním rozdělením pravděpodobnosti
UML Unified Modeling Language
UZ Ultrazvuk
v = (𝑢, 𝑣) Pohybový vektor
𝑤(𝑥, 𝑦) okénková funkce v bodě (𝑥, 𝑦)⊤
w vektor odhadnutých výchylek (v radiálním a longitudinálním
směru)
w0 vektor skutečných výchylek (v radiálním a longitudinálním
směru)
w′ vektor odhadnutých výchylek (v radiálním směru)
w′0 vektor skutečných výchylek (v radiálním směru)
𝜔 deformační index (warping index)
WHO World Health Organization
WI Warping Index
x souřadnice bodu x = (𝑥, 𝑦)⊤
XML eXtensible Markup Language
𝑦i vzdálenost stěny artérie od středu lumen
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SEZNAM PŘÍLOH





Obr. A.1: Diagram tříd celé aplikace
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Obr. A.2: Diagram datových tříd
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model FAST GFTT HARRIS PyramidFAST PyramidGFTT PyramidHARRIS
Obr. B.1: Průběh modelované a odhadnuté výchylky v sekvenci S0, referenční metoda
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model FAST GFTT HARRIS PyramidFAST PyramidGFTT PyramidHARRIS
Obr. B.2: Průběh modelované a odhadnuté výchylky v sekvenci S0, navržené řešení
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Obr. B.3: Průběh modelované a odhadnuté výchylky v sekvenci S0, navržené řešení s algoritmy SURF a SIFT
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model FAST GFTT HARRIS PyramidFAST PyramidGFTT PyramidHARRIS
Obr. B.4: Průběh modelované a odhadnuté výchylky v prostředních 160 snímcích ze sekvence SP, referenční metoda
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model FAST GFTT HARRIS PyramidFAST PyramidGFTT PyramidHARRIS
Obr. B.5: Průběh modelované a odhadnuté výchylky v prostředních 160 snímcích ze sekvence SP, navržené řešení
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model FAST GFTT HARRIS PyramidFAST PyramidGFTT PyramidHARRIS
Obr. B.6: Průběh modelované a odhadnuté výchylky v sekvenci SF0, referenční metoda
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model FAST GFTT HARRIS PyramidFAST PyramidGFTT PyramidHARRIS
Obr. B.7: Průběh modelované a odhadnuté výchylky v sekvenci SF0, navržené řešení
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model FAST GFTT HARRIS PyramidFAST PyramidGFTT PyramidHARRIS
Obr. B.8: Průběh modelované a odhadnuté výchylky v sekvenci SF5, referenční metoda
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model FAST GFTT HARRIS PyramidFAST PyramidGFTT PyramidHARRIS
Obr. B.9: Průběh modelované a odhadnuté výchylky v sekvenci SF5, navržené řešení
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